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本文 
 痙性をはじめとする神経系疾患の治療やリハビリテーションは，患者の挙動
や関節の可動域の評価をもとに行われている．しかし，臨床医療の現場では神経
系の働きなどのように直接計測が困難である身体機構を定量的に評価すること
が望まれている．そこで，ヒトの神経や筋の機構を模擬したシミュレータによっ
て歩行をはじめとする様々な動作を解析する研究が昨今行われている．このよ
うなシミュレータを用いることで健常状態のみならず，運動機能障害や神経系
の疾患をシミュレーションでき，運動障害や神経疾患の病態メカニズムの理解
が進むことが期待される．しかし，現状の歩行モデルの多くは矢状面内の挙動に
着目した 2 次元モデルが主流で，3 次元的な代償動作が発生する痙性歩行を再
現するには不十分であると考えた．また，痙性の症状を再現するための比較的末
梢の神経機構や筋の力学特性を精密に考慮した歩行モデルは現時点では開発さ
れていない．そこで本研究では，比較的末梢の神経系や筋力学系の障害とそれに
基づく歩行を再現分析するため，伸張反射や相反抑制などといった神経系の機
能や，筋の力学特性を考慮に入れた 3 次元神経筋骨格モデルの構築を目的とす
る．これによって痙性歩行のように 3 次元的な代償動作が発生する障害歩行の
シミュレーションが可能となり，身体特性と歩容の関係性を分析でき，痙性の治
療法を定量的に評価できるようになると考えられる． 
 第 1 章では，本研究の研究背景および研究目的を詳細に述べる． 
第 2 章では，本研究で対象とした痙性の生理学的知見について述べる．痙性
の症状や発生要因，関連する神経機構，治療法について述べている． 
第 3 章では，本研究で用いた神経筋骨格モデルや運動生成の手法の説明であ
る．歩行のリズムを生成するリズム発生機構や，筋紡錘やゴルジ腱器官といった
比較的末梢の神経モデル，長さー張力関係および速度―張力関係といった，筋の
力学特性を考慮した筋モデルなどについて詳細に説明している． 
第 4 章では，シミュレーション条件に関しての内容である．本モデルの歩行
は遺伝的アルゴリズムと呼ばれる最適化手法により神経系のパラメータを最適
化しており，遺伝的アルゴリズムの手法やその条件について述べる． 
第 5 章では，前述の神経筋骨格モデルを用いて歩行を再現したシミュレーシ
ョン結果について述べる．健常者の歩行を再現した正常歩行モデルでは，関節角
度や関節モーメントの値からモデルの妥当性を検証した．また痙性歩行の再現
として，左脚大腿広筋および大腿直筋を対象に，筋の弾性係数相当の変数を増大
させた筋拘縮モデルと，伸張反射を亢進させた伸張反射亢進モデルを構築し，正
常歩行モデルと同様遺伝的アルゴリズムによる探索計算を実行し，得られた歩
容を関節角度，関節モーメント，筋活動量から考察を行っている．シミュレーシ
ョン結果から，筋拘縮モデル，伸張反射亢進モデルの両方で実際の痙性歩行で見
られる骨盤の挙上の代償動作が見られた．加えて，痙性の治療法を再現し，筋拘
縮と伸張反射亢進の 2 つの症状に対して，有効な治療法について歩容の変化か
ら議論を行っている． 
第 6 章は結論，今後の展望についてである． 
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第 1 章 序論 
1.1 痙性（痙縮） 
 中枢神経系からの運動指令と骨格筋や関節そして皮膚からの感覚情報を脊髄
内で統合し，筋収縮を司る α 運動細胞に刺激を伝達することで歩行をはじめと
する運動が可能となる．このうち，脳梗塞や脳性麻痺，脊髄損傷によって中枢神
経系からの運動指令の伝達に不具合が生じることがある．特に，脳や脊髄といっ
た中枢神経系が完全に機能しなくなるのではなく，一部機能が残存している場
合は，意図せず筋緊張が過剰に亢進し運動に支障をきたす場合がある．これを不
全麻痺という．このような不全麻痺の一種で，「痙性（痙縮）」と呼ばれる症状が
挙げられる[1]． 
痙性は脳性麻痺や脊髄損傷など，中枢神経系の様々なレベルに生じる機械的
損傷，血流障害，変性などによって生じる障害である．痙性を有する筋は，筋が
伸張した際に伸張反射が亢進し，徒手的筋伸張検査法からFig. 1-1に示すように，
筋伸張刺激の進行中にのみに抵抗が出現し，停止で直ちに減弱すること，伸張速
度が高いほど抵抗が強くなることが確認できる．また，筋線維レベルで筋の硬さ
が亢進する（筋拘縮）という特徴を有する場合がある．さらに症状が深刻化する
と，抵抗が急激に減弱する「折り畳みナイフ現象」や，規則的かつ律動的に筋収
縮を繰り返す「クローヌス」を示す[2]．これらの現象は，上肢では屈筋群（上腕
二頭筋など）に，下肢では伸筋群（大腿四頭筋など）にみられる．痙性は，歩行
などの日常生活動作の妨げとなり，姿勢，運動時の変化だけでなく，感覚刺激に
より病的運動がおこる．慢性期になり筋や腱の結合組織の短縮や筋線維の減少
により構造的に変化が生じることがある．次いで疼痛や関節の変形および関節
拘縮につながる可能性がある． 
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Fig. 1-1 痙縮筋の筋伸張刺激と筋電図 
A は 1 回の筋伸張刺激を与えた場合の筋電図，B は断続的な筋伸張刺激を与え
た場合の筋電図．筋電図は筋伸張の進行中（実線）に増強するが，保持時（破線）
には減弱する． 
 
1.2 痙性歩行 
 痙性は運動パフォーマンスを低下させ，歩行障害を発生させる要因であると
いわれている．特に，痙性によって引き起こされる障害歩行を痙性歩行という．
痙性歩行では，Fig. 1-2 に示すように，患側の膝関節の過伸展により十分につま
先を離床できないため，同側の体幹および骨盤の連動によって，骨盤の挙上，患
脚の遊脚期の分回しなどの代償動作が誘発される． 
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Fig. 1-2 痙性歩行の例 
胸椎形成不全による胸髄症（第 6 胸髄損傷）によって右側下肢に痙性を有する
患者の例である．右側の骨盤を挙上させて右脚を外側に半円を描くように分回
して歩行する． 
 
1.3 従来の痙性の評価方法 
臨床医療の現場において，神経系の疾患に伴い発生する痙性の程度を定量的
に評価することは，適切な治療やリハビリテーションを行うために重要である．
障害の評価は触覚や痛覚などの感覚評価や，徒手筋力計を用いた筋力評価，関節
可動域の評価，筋緊張評価の結果を総合的に判断して決定する．特に痙性を評価
する実用的な方法として，従来 MAS(Modified Ashworth Scale)や MTS(Modified 
Tardue Scale)のような理学的検査方法が広く用いられている[3][4]．MAS は主に
痙性の非反射性要素である軟部組織の粘弾性や伸張性を主に評価しており，患
者の関節を他動的に動かしたときの抵抗感を 0 から 4 で評価するものである．0
が筋緊張の亢進なし，4 は患部が固まっている状態を示す．MTS は痙性の速度
依存性も考慮した評価方法であり，X 評価と Y 評価の 2 つからなる．X 評価は
他動運動中の抵抗感を 0 から 4 で評価しており，0 が他動運動中の抵抗がない状
態，4 が持続するクローヌス（規則的かつ律動的な筋収縮）がある状態を示す．
Y 評価は他動運動中で抵抗が感じられた角度を評価するものであり，できるだ
け早く動かした際に抵抗を認める角度を R1，できるだけゆっくり動かした際に
抵抗を感じた角度を R2 として計測する．R1 は主に伸張反射による反射性要素
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を，R2 は主に軟部組織の弾性特性や伸張性による非反射性要素を評価している
とされている．これらの評価方法は痙性を徒手的に簡便に評価することができ
るが，その評価は主観に依存するところが大きいことが問題である． 
一方，モーションキャプチャシステムや床反力計，慣性センサなどの計測装置
を使って，被験者の運動状態，生体信号を計測する方法も用いられている．この
ような計測分析手法を用いれば，各患者の障害レベルの診断や，手術，リハビリ
テーションの進捗状況の定量評価が可能である．例えば Fig. 1-3 に示されている
手法はペンドラムテストといい，下腿を自由落下させ，足首に取り付けられた慣
性センサから下腿の振り子運動の振幅や角加速度などにより簡便に痙性の程度
を評価する[5]．しかし，痙性は中枢神経系や筋の力学特性といった身体の内部
に異常がある場合に生じる現象であるにもかかわらず，これらの動作解析では
外に現れる動作のみに着目しており，神経や筋といった身体特性を考慮してい
ないことが問題である．さらに，治療後の評価だけでなく，治療前にその治療法
の効果を事前に認識することも困難である． 
 
 
Fig. 1-3 ペンドラムテストの様子 
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1.4 シミュレーション技術を用いた歩行解析 
 以上のことから，臨床医療の現場では実験では計測が困難である筋や神経など
の身体特性を定量化できる評価方法が望まれている．そこで近年，ヒトの神経や
筋の機構を模擬したシミュレータによって歩行をはじめとする様々な動作を解
析する研究が行われている．シミュレーションでは全てが数式で記述されてい
るため，算出された物性値を容易に定量的に評価できることが利点である．特に，
ヒトの直立二足歩行シミュレータは数多く開発されており，健常者の歩行のみ
ならず，障害歩行を対象とした研究が行われてきた．これらのシミュレータは，
用いる分析手法から，逆動力学モデルと順動力学モデルの主に 2 つに分けられ
る． 
 
1.4.1 逆動力学モデル 
逆動力学モデルは，運動変位や外力データを計測し，生体内で発生する関節モ
ーメントや筋張力を推定する，逆動力学的手法を用いたモデルである． Rha ら
は実際の脳卒中による痙性麻痺が生じている患者を対象に，モーションキャプ
チャシステムを用いて歩行パターンを計測し，下肢の筋長と関節角度の関係性
を 3 次元筋骨格モデルによって逆動力学的に推定した[6]．また Komura らは 43
の筋を実装した筋骨格モデルを用いて逆動力学計算を行い，歩行時において特
定の筋の張力が減少した場合，他の筋がどの程度代償的に張力を発揮すること
で，代償動作の発生メカニズムの解明に取り組んだ[7]．これらの解析は計測さ
れたデータをもとに解析するため，計測された動作をシミュレーション上でも
再現できることが利点である．しかしその一方，歩行や代償動作を発生させる中
枢神経系の影響を考慮していないこと，転倒動作などの過酷な実験条件の再現
ができないことが問題である． 
 
1.4.2 順動力学モデル 
一方順動力学モデルは，筋張力や関節モーメントを何らかの方法で仮定して，
それに基づいて運動パターンを計算する，順動力学的手法を用いたモデルであ
る．中村らは前述のペンドラムテストを表現するために，痙性に影響を与えうる
反射機構を数理モデルで表し，神経機構と膝関節の挙動との関係性を分析した
[8]．また，歩行モデルでは，2 次元のモデルが主流であるが，実際のヒトの歩行
に近い歩行パターンを生成できることが知られている． Taga らはヒトの筋骨格
系を模した 2 次元モデルに，非線形振動子を分散的に配置することで，外乱に
対して頑健で安定な歩行を生じることをシミュレーションで示した[9]．また，
Ogiharaらは筋紡錘やゴルジ腱器官といった比較的末梢の身体機構をモデル化し，
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下腿の筋の拮抗関係を考慮した 2 次元歩行モデルを開発した[10]．Aoi らは，歩
行時の下腿，体幹の筋電図を多変量解析することで筋シナジーを求め，筋シナジ
ーによって歩行パターンを構築する 2 次元神経筋骨格モデルを構築した[11]．こ
のような順動力学モデルは，神経系のパラメータの値を決めれば，計測データに
よらず動作を生成できるため，転倒動作などの過酷な実験条件でも表現できる．
しかし，本研究で対象としている痙性を有する患者は，歩行の際，前額面内の運
動や回旋などの 3 次元的な動作が現れるため，矢状面内の動作しか表現できな
い 2 次元の歩行モデルでは不十分であると考えた． 
 
1.5 本研究の目的 
本研究では，歩行パターンを生成する中枢神経系の機能以外にも，比較的末梢
の神経系や筋力学系の障害とそれに基づく歩行を再現分析するため，伸張反射
や相反抑制などといった神経系の機能や，筋の力学特性を考慮に入れた 3 次元
神経筋骨格モデルの構築を目的とする．これによって，実測によらず歩行パター
ンが生成され，特に痙性歩行のように 3 次元的な代償動作が発生する障害歩行
のシミュレーションが可能となり，身体特性と歩容の関係性を分析でき，さらに
痙性の治療法を定量的に評価できるようになると考えられる． 
 
1.6 本論文の構成 
 本論文の 2 章以降の内容を説明する．2 章では，本研究で対象とした痙性の現
象や発生要因，治療法について説明する．3 章では本研究で用いた神経筋骨格モ
デルについて説明する．4 章では，遺伝的アルゴリズムを用いてパラメータを最
適化したシミュレーション手法について説明する．5 章では正常歩行および痙性
歩行のシミュレーション結果，6 章では痙性の治療法のシミュレーション結果を
示す．7 章では本研究のまとめと今後の展望について述べる． 
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第 2 章 痙性に関する生理学的知見 
2.1 痙性の発生要因 
 田中は Fig. 2-2 に示すように, 痙性をもたらす可能性のあるメカニズムを筋伸
張反射回路要素とそれへの上位脳からの入力様式を中心に整理した[1]. 田中は
これらのうち主要な要因と考えたものは, γ 運動細胞活動の亢進(要因 1), Ⅰa 線
維へのシナプス前抑制の減少（要因 3），α 運動細胞の興奮性の増大(要因 6,7)で
あると述べている.  
 
 
Fig. 2-1 筋伸張反射活動の亢進をもたらす脊髄機構の概観 
 
2.2 痙性に関与する神経系のメカニズム 
2.2.1 伸張反射 
筋には, 筋紡錘という筋の長さ及び伸張速度を検知する感覚受容器が備わっ
ている. 筋紡錘からはⅠa 線維と呼ばれる感覚神経線維が脊髄に伸びており, 脊
髄の α運動細胞に直接興奮性に接続している. したがって, 何らかの原因で筋が
急激に伸ばされると, 筋紡錘からのインパルス頻度が増大し, α 運動細胞を興奮
させる. その結果, α 運動細胞からのインパルス頻度が増大し, 伸ばされた筋が
収縮する. この反射ループを伸張反射という[12]. 伸張反射は筋が急激に伸ばさ
れた場合に，自動的に筋を収縮しようする反応である．伸張反射は，筋と脊髄と
のやりとりで完結するため，脳まで信号を到達させる必要がなく非常に速い反
応である．伸張反射の役目として，姿勢の維持や筋の断裂の予防が挙げられる． 
 一方, 筋紡錘自身も脊髄の γ 運動細胞からの支配を受けている. γ 運動細胞は
筋紡錘の中の錘内筋線維を収縮させて, 筋紡錘の感度を変えることができる. 
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筋紡錘は筋が短縮すると脱負荷の状態になって出力インパルスが減少する. し
かし, γ 線維からの刺激によって筋紡錘を収縮させれば, 筋の収縮中でもインパ
ルス出力を維持あるいは増大させることができる[13].また, 筋紡錘は実際に筋
長が変化している動的相と, 筋長の変化が安定化した静的相の状態を感知する
ことができ，それぞれ動的 γ 運動細胞，静的 γ 運動細胞が感度を調節している. 
痙性は，病的状態により動的相の感知を制御する動的 γ 運動細胞の活動が亢進
することによって，筋の受動伸展時に筋張力が以上に亢進する状態であるとさ
れている[14]． 
 
2.2.2 腱反射（自原抑制） 
 筋の端に配置されており，筋の発揮する張力を検知する器官をゴルジ腱器官
という．筋紡錘が筋線維に並行に付着しているのに対して，ゴルジ腱器官は筋線
維と腱の結合部に直列に付着している．ゴルジ腱器官からは，Ⅰb 線維と呼ばれ
る求心性線維が，抑制介在細胞を経て α運動細胞に結合している．したがって，
筋が収縮して張力が増大すると，腱器官からのインパルス頻度が増加し，抑制性
介在細胞の活動が活発になり，α運動細胞の興奮作用が抑えられる．これを腱反
射（自原抑制）という[12]．腱反射は張力を出力とする負のフィードバック系を
構成しており筋が過剰な力を発揮しないように調整する働きがあるとされてい
る[14]．Fig. 2-2 に伸張反射と腱反射の概要を示す． 
 
 
Fig. 2-2 伸張反射の神経回路の概要図[12] 
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2.2.3 相反抑制 
 筋は収縮する方向にのみ力を発生する．したがって，関節の角度を自由に変え
るために，関節の両側に拮抗的に働く一対以上の筋が配置されている．拮抗関係
にある筋において，活動する筋を主動筋，他を拮抗筋と呼ぶ．脊髄には Fig. 2-3
に示すように，筋紡錘からのⅠa 求心性線維が主動筋の運動細胞を興奮させると
同時に，抑制性介在細胞を介して拮抗筋の運動細胞を抑える回路が用意されて
いる．拮抗筋側からも同様な回路が構成されている．このような神経回路によっ
て，主動筋が収縮する際は拮抗筋が弛緩することを相反抑制という．この相反性
の活動パターンは協調運動の基礎をなすものであり，上位中枢の運動プログラ
ムの負担を軽減するうえで極めて有用である[12]． 
 
 
Fig. 2-3 相反抑制の概要[12] 
例えば，ある角度を維持している関節に外力が加わって上腕二頭筋（屈筋）が伸
ばされた場合，伸展を受けた屈筋の筋紡錘の求心性インパルスは増加する．その
結果，伸張反射によって屈筋の収縮が増し，同時に相反抑制によって伸筋の収縮
が弱まる．  
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2.2.4 錐体外路系 
 錐体外路系とは, 随意運動を司る錐体路(皮質脊髄路)以外の運動に関する伝導
路である. 大脳皮質から脳幹を経由して脊髄の運動細胞に信号を送り, 運動と
の協調や整合性が取れるように姿勢や筋肉の緊張を調節する. 錐体外路系に障
害があると, 筋緊張の異常な亢進や姿勢保持の障害などが起こる[15]. Fig. 2-4 に
錐体路および錐体外路系の概略を示す.  
 人間の運動や行動は, 「嚥下」や「咀嚼」, 「姿勢制御」といった生得的パタ
ーン運動, 「闘争」や「逃走」といった情動行動, そして随意的な運動といった
3 つのカテゴリーに分けることができるが[16], この 3 つのカテゴリーのうち脊
髄反射による運動は生得的なパターン運動に分類される. 生得的なパターン運
動は主に大脳核(基底核)-脳幹系によって制御される. これらの運動は, 網様体
脊髄路, 前庭脊髄路, 視蓋脊髄路などといった下行路を通って, 脊髄の前索や前
側索に信号を送る神経機構(内側運動制御系)が関与する. Fig. 2-5 に内側運動制御
系と外側運動制御系の概要を示す. なお, 外側運動制御系は手や指などの精微
運動に関与することが知られている. また, 脳幹から脊髄へ伝わる信号は, 筋緊
張促通系と筋緊張抑制系, 歩行実行系の3つがあることが知られている[16],  そ
の概要を Fig. 2-6 に示す. この中で, 筋緊張抑制系は脊髄の抑制性介在細胞を介
して, 筋肉を支配する α運動細胞や γ運動細胞, 脊髄反射を媒介する介在細胞群
を抑制する. この系は, 網様体脊髄路を介して全脊髄反射弓の興奮性を低下さ
せる. 
 本研究では, これまで述べてきた伸張反射や錐体外路系などについて調査し, 
痙性の特徴的な動きを表現できるよう神経筋骨格モデルの検討を行った. 
 
 
Fig. 2-4 錐体路および錐体外路系の概略図 
大脳皮質
視床
脳幹
脊髄
大脳核
小脳 扁桃体・
視床下部
錐体路
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Fig. 2-5 内側運動制御系（左）および外側運動制御系（右）の概略図[16] 
 
 
Fig. 2-6 脳幹-脊髄の歩行運動系と筋緊張制御系の模式図[16] 
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2.3 主な痙性の治療法 
 痙性の治療法として，主に薬物治療と選択的後根切除術が挙げられる． 
薬物治療には主に筋弛緩薬，神経ブロック，バクロフェンの髄注の 3 つが挙
げられる． 
筋弛緩薬にはダントロレンナトリウムやバクロフェン，トルベリゾンなどが
用いられている．これらの薬剤は片麻痺の痙性に効果を有し，歩行距離，日常生
活動作で改善が見られたとの報告がある[17][18]．また，上肢や下肢の痙縮筋へ
のボツリヌスの注射は，痙性の軽減，関節可動域の改善および日常生活上の介助
量軽減に有効である[19]． 
 神経ブロックとは，筋の収縮を支配する神経節にフェノールやエチルアルコ
ールを注入し，筋緊張を抑制させる手法であり，MAS や関節可動域の改善が期
待される[20]． 
 バクロフェンの髄注は，重度の痙性を有する患者を対象とした治療法であり，
体内にポンプを埋め込み，痙縮筋を収縮させる脊髄内にバクロフェンを注入す
る．フェノールなどを用いた神経ブロックでは効果の持続は半年程度であり，そ
れ以降は効果が弱まるのに対し，バクロフェンの髄注では長期間効果が持続す
ることが特徴である[21]． 
選択的後根切除術とは，筋紡錘から α 運動細胞へ刺激を伝達する痙縮筋の後
根あるいは後根節を外科手術によって切除して，伸張反射を減弱させる方法で
ある．Morota の報告[22]によると，2000 年代から主に子供（3 歳から 10 歳）を
対象に手術数が急増している．その効果は，痙性の減弱や歩行機能の改善が報告
されている． 
前述した治療法以外のものでは，痙縮筋のストレッチや他動運動を行う運動
療法や，末梢神経に電気刺激を与え鎮痛する経皮的神経電気刺激，温熱もしくは
冷却方法，ロボットなどを用いた装具療法がある[23][4]． 
 
2.4 運動麻痺の分布[23] 
 Fig. 2-7 に運動麻痺の種類を，Fig. 2-8 に運動システムの障害と運動麻痺の関係
性を示す．痙性をはじめとする運動麻痺を評価する場合，障害のある上下肢の組
み合わせによって分類し，運動システムの障害部位と関連させて考える． 
 両側上下肢に麻痺が生じた状態を四肢麻痺という．大脳および慢性病変や脳
幹，上部頸髄等頸髄膨大より上の障害により四肢の痙性麻痺が出現する．脳血管
障害，脳腫瘍，頸髄腫瘍，ベーチュット病等による脳幹脳炎，外傷性頸髄損傷，
変形性頚椎症等により生じる． 
13 
 
 片麻痺は半身の運動麻痺であり，皮質脊髄路（錐体路）の病変で出現する．大
脳病変では病変対側の顔面，上下肢の麻痺がみられ，脳幹部病変では中脳レベル
で対側の上下肢の麻痺に同側の動眼神経麻痺（ウェーバー症候群），橋レベルで
同側の顔面神経麻痺（および外転神経麻痺）（ミヤール・ギュブレール症候群），
延髄レベルで同側の舌下神経麻痺（延髄傍正中症候群）を伴うことがある．脳血
管障害，脳腫瘍，頭部外傷による脳挫傷，硬膜下血腫などによって生じる． 
 対麻痺は両下肢の運動麻痺であり，胸髄レベルの病変により急性期には弛緩
性麻痺，慢性期には痙性麻痺が発生する．外傷による脊髄損傷，脊髄血管障害，
脊髄腫瘍，大脳白質ジストロフィー等によって生じる． 
 四肢のうちの一肢の筋が麻痺した状態を単麻痺という．大脳皮質運動野，脊髄，
脊髄神経根などの病変でみられる．大脳皮質運動野，脊髄の病変では痙性麻痺，
脊髄神経根の病変では弛緩性麻痺を呈する． 
 
Fig. 2-7 運動麻痺の種類[23] 
 
Fig. 2-8 運動システムの障害と運動麻痺[23] 
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第 3 章 神経筋骨格モデル 
3.1 概要 
ヒトの運動は，各関節にまたがって付着する筋肉の収縮力により各体節を動
かし，運動を生成するが，筋の活動状態はその筋を支配する神経の活動状況によ
って変化する．そして，その神経の活動状態は上位中枢からの指令および感覚器
からの環境情報のフィードバックにより適切な相互作用を可能にしている．こ
のように，身体は身体力学系，筋系，神経系の三つが相互に協調，作用し合うこ
とにより歩行を自律的に生成している．よって，本研究では身体力学系，筋系，
神経系の力学モデルを構築し順動力学的に解く．このモデルの概要を Fig. 3-1 に
示す．身体力学系は 3 次元剛体リンクモデルで表され，各節に付着する筋モデ
ルにより可動する．そして，筋モデルは各節に巡らされた神経モデルの回路網に
より支配される．また，自己の状態を感知する感覚受容器が身体力学系の情報を
神経系に取り込み，リズム入力と協調して筋活動を支配する． 
 
 
Fig. 3-1 モデルの概要 
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3.2 歩行運動の基礎因子 
歩行運動をモデル化するにあたり，移動様式に関する時間的，空間的な因子お
よび力学的な因子である床反力について示す． 
 
3.2.1 時間因子 
歩行は周期的な運動であり，その運動状態によりいくつかの事象に分けるこ
とができる．歩行状態および時間区分を Fig. 3-2 に示す． 
 
 
Fig. 3-2 歩行の時間因子[24] 
立脚期：踵接地からつま先離地まで足部が支持面と接している期間． 
両脚支持期：両脚とも支持面に接している期間． 
単脚支持期：片脚だけで体重を支持している期間． 
遊脚期：つま先離地から踵接地までの足部が地面から離れている期間． 
歩行周期：踵接地から同側脚の踵接地までの経過時間． 
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3.2.2 距離因子 
距離因子を Fig. 3-3 に示す． 
 
 
Fig. 3-3 歩行の距離因子 
歩幅：片方の足部が接地した位置から逆の足部が次に接地した位置までの進行
方向の距離（1 歩の距離）． 
ストライド：片方の足部が接地した位置からその足部が次に接地した位置まで
の進行方向の距離（2 歩の距離）． 
歩隔：片方の脚の踵が接地した位置から逆の脚の踵が次に接地した位置までの
左右方向の距離． 
爪先開き角：立脚期の足部が身体の進行方向に対してなす角度． 
 
3.2.3 床反力 
歩行運動は，床面から作用する床反力を利用することで身体を運動させてい
る．床反力の力学的特徴を示す．鉛直方向床反力は，立脚初期と立脚終期に極大
値，立脚中期で極小値を持つ二峰性パターンとなることが知られている．最初の
ピークは接地時に床面から受ける力であり，次のピークは離地時の蹴り出しに
よって得られる．Fig. 3-4 に一般的な鉛直方向の床反力波形を示す． 
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Fig. 3-4 鉛直方向床反力 
 
3.2.4 矢状面，前額面，水平面の定義 
本論文中で用いる矢状面，前額面，水平面について定義する．それぞれ Fig. 3-
5 に示すような平面として定義し，議論を簡易にするための座標系として使用さ
れることが多い． 
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Fig. 3-5 矢状面，前額面，水平面の定義[25] 
 
3.2.5 歩行の運動学[26][27] 
 Fig. 3-6 に正常歩行 1 周期中の股関節，膝関節，足関節の関節角度および関節
モーメントを示す．グラフの横軸は踵接地を開始点とした時間である．正常歩行
中の運動は内外転や内外旋運動は比較的に小さく，主に Fig. 3-6 に示すような屈
曲伸展運動であることが知られている． 
 足関節では，踵接地直後に小さな背屈モーメントが働き，足部を地面におろす．
その後，底屈モーメントが大幅に増加し，ストライドの約 50％のところでピー
クに達して足関節を急速に底屈させ，下肢を上方かつ前方に蹴り出す．そして爪
先離地後，遊脚期が始まる． 
 膝関節は歩行 1 周期においてモーメントは小さいが，立脚初期に伸展側に働
き，脚が荷重を支える際の膝関節屈曲をコントロールしている．その後，モーメ
ントの向きは屈曲側になるが，これは腓腹筋が足関節の底屈モーメントを増大
させる際の副産物である．爪先離地の直前と直後に小さな膝関節伸展モーメン
トが働き，支持期後期と遊脚期初期の膝関節屈曲を制限する．踵接地直前の屈曲
モーメントは，踵接地に備えて遊脚を減速させる作用がある． 
 股関節については，支持期の前半では伸展モーメントが働き，後半では屈曲モ
ーメントが働く．前半においては伸展筋群の作用で体幹が前に倒れるのを防ぎ，
姿勢を安定化させる．この作用がなければ，股関節における大きな後ろ向きの反
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力の影響で体幹が倒れてしまう．これは同時に膝関節伸展筋が膝を伸ばし，膝折
れを防ぐのを補助する働きがある．支持期後半の屈曲モーメントには，股関節に
働く前方への反力の影響で体幹部が後方に倒れるのを防ぐ働きと，支持期の最
後と遊脚期の最初に大腿部を持ち上げる働きがある． 
 
 
 
 
Fig. 2-6 歩行 1 周期中の関節角度および関節モーメント 
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3.3 剛体リンクモデル 
3.3.1 剛体リンクモデルの概要 
 Fig. 3-6 に本研究の剛体リンクモデルの概要を示す．なお，関節部の円筒は関
節軸の方向を表す．ヒトの身体は 200 個以上の骨で構成されており，骨と骨の
結合部位を関節と呼ぶ．これらの骨の慣性特性や，関節の自由度を剛体リンクモ
デルによって表現する．Fig. 3-6 において，体幹部分は脊柱の湾曲を表現するた
めに，頭胸部，腰上部，腰下部，骨盤の 4 節，腕は上腕および前腕，脚部は大腿
からなる．関節自由度は腰下部関節では前後屈，回旋，側屈の 3 自由度，大腿部
の股関節では屈伸，回旋，内外転の 3 自由度，肩関節では屈伸，内外転の 2 自由
度，足首関節は底背屈，内外反の 2 自由度を付加した．その他の関節は全て 1 自
由度で，全身で 14 節，合計 23 の関節自由度とした． 
 
Fig. 3-6 剛体リンクモデルの概要 
 
3.3.2 座標系の定義 
運動方程式を構築するために，座標系を定義した．絶対座標系は原点を床面上
にとり，進行方向にX軸，左右方向をY軸，鉛直方向をZ軸とした． 
また，各リンクのローカルリンク座標系は，原点を近位の関節上に定め，リンク
の長軸方向にZ軸をとる．そのため，立位姿勢において，上体関節のZ軸は上向き
だが，四肢における各リンクのZ軸は下向きになる．リンク番号は骨盤部を基準
のリンクとし，これより末節に向かって，リンク番号が大きくなるように定めた．
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また，角度は右回りを正とし，リンクの絶対角度は鉛直軸とリンクの座標系の軸
がなす角度で定義した．また，関節角度は遠位節からのリンク角度から近位節の
リンク角度を差し引くことによって得られる相対角度により定義した． 
 
3.3.3 関節受動抵抗 
各関節には，関節まわりの靱帯や腱および関節包などの軟部組織の影響によ
り受動抵抗が働く．この関節受動抵抗は可動域の両端で指数関数的に大きくな
る非線形粘弾性要素で表せられることが実験的に明らかである 
 
3.4 筋骨格モデル 
3.4.1 筋骨格モデルの概要 
身体の筋骨格構造を以下の仮定に基づいてモデル化した． 
(1) 筋の機能と活動の同期性，起始点や停止点の付着位置から整理すれば，四
肢や胴体のような一つずつの筋群にまとめることができる． 
(2) 各筋は質量を考慮しない力発生要素とする．したがって，筋の収縮により
各節の重心位置や慣性モーメントは変化しない． 
(3) 筋の走行状態は複数の線分により表すものとする．筋の走行は起始点，停
止点および骨格形状の影響を表す経由点により表される．筋張力計算の際
に必要となるモーメントアームはこの筋走行の幾何学的状態から計算する． 
以上の仮定を踏まえて，本モデルでは全身で合計 70 の筋モデルにより，歩行運
動を発生させている．特に体幹の前後屈，側屈，回旋，股関節，脚部の内外転，
屈曲伸展，回旋および足部の屈曲伸展を表現するため，詳細にモデル化を行った． 
 
3.4.2 筋モーメントアームの計算  
本モデルでは筋の走行状態を曲線ではなく，複数の折れ線により定義してい
るので，各節の運動に応じて筋のモーメントアームが変化する．そこで以下の手
順により，各状態の筋のモーメントアームを算出した． 
(1) 筋の付着位置，経由点の位置はその点が存在する節のローカルリンク座標
系により記述される．筋の走行状態を表す複数の線分のうち，両端点を記
述するローカルリンク座標系が異なる線分を選択しているとき，この線分
を筋の実際のモーメントアームとする． 
(2) 付着位置，経由点をモーメントアームで記述されるリンク座標系での記述
に変換する．すなわち，第𝑖関節についてのモーメントアームを定める際は，
経由点の座標系を第𝑖節のローカルリンク座標系での記述に変換する． 
(3) (2)により定めた線分の両端点を𝑝および𝑝 + 1として筋張力作用方向を表す
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単位ベクトルを(3-23)式により算出する． 
 
  𝒆 = 𝑖𝑚
𝑀𝑖
𝒑𝑙,𝑚
𝑖 − 𝒑𝑙+1,𝑚
𝑖
| 𝒑𝑙,𝑚
𝑖 − 𝒑𝑙+1,𝑚
𝑖 |
                  (3 − 1) 
 
ここで，𝑙は経由点番号， 𝒆  𝑖𝑚
𝑀𝑖 は筋走行単位ベクトル（第𝑖リンク座標系で表さ
れた第𝑚筋の第𝑖関節に関する筋走行を表すベクトル）， 𝒑𝑙,𝑚
𝑖 は筋経由点位置ベ
クトルである． 
(4) この筋の走行と関節の位置より，モーメントアームを定める． 
 
  𝒓 = 𝑖𝑚
𝑖 𝒑 × 𝒆  𝑖𝑚
𝑀𝑖  𝑙,𝑚
𝑖                     (3 − 2) 
 
(5) 筋長𝐿𝑚は(3-25)式により求める． 
 
  𝐿𝑚 = ∑| 𝒑 − 𝒑  𝑙+1,𝑚
𝑖  𝑙,𝑚
𝑖 |                  
𝑝
(3 − 3) 
 
3.5 筋モデル 
3.5.1 筋の力学特性 
筋の力学的特性は，マクロ的には筋の長さ－力関係，速度－力関係という 2 つ
の基本特性で表されることが知られている[29][30]．Fig. 3-7 に筋の長さ－力関係
を，Fig. 3-8 に筋の速度－力関係を示す．Fig. 3-7 に示すように，筋の長さ－力関
係は，能動的に発揮される力による関係性と，受動的に発揮される力による関係
性の 2 つがある．これらの 2 つの関係性を足し合わせると，筋は長くなるにつ
れ張力が増す弾性特性を有しているといえる．通常の歩行の場合は，能動的に発
揮される力が支配的なため，能動的な筋の長さ－力関係のみを考慮すれば十分
であるが，本研究では痙性を有する患者の特徴である筋の硬さの増大(拘縮)の表
現のため，受動的な筋の長さ－張力関係も加えて考慮した．一方，Fig. 3-8 に示
すように，筋の収縮速度に比例して筋力が減少する粘性特性を併せ持つ．このこ
とから，筋は単なる力発生器ではなく，粘弾性要素を持ちながら，筋活動状態に
応じて比例的に変化する可変性を備えている． 
これらの筋の力学特性を考慮するために，本研究では以下の式で示された
Thlen によって提唱された Hill 型の筋モデルを参照した[31]．  
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  ?̅?𝑃𝐸 =
𝑒𝑘
𝑃𝐸(?̅?𝑀−1) 𝜀0
𝑀⁄ − 1
𝑒𝑘𝑃𝐸 − 1
                  (3 − 4) 
  𝑓𝑙 = 𝑒
−(?̅?𝑀−1)
2
𝛾⁄                       (3 − 5) 
  𝑉𝑀 = (0.25 + 0.75𝑎)𝑉𝑚𝑎𝑥
𝑀
?̅?𝑀 − (𝑎𝑓𝑙 + ?̅?
𝑃𝐸)
𝑏
          (3 − 6) 
  𝑏 = {
(𝑎𝑓𝑙 + ?̅?
𝑃𝐸) + ?̅?𝑀 𝐴𝑓⁄        (𝑖𝑓 ?̅?
𝑀 ≤ (𝑎𝑓𝑙 + ?̅?
𝑃𝐸))
(2 + 2 𝐴𝑓⁄ ){(𝑎𝑓𝑙 + ?̅?
𝑃𝐸)?̅?𝑙𝑒𝑛
𝑀 − ?̅?𝑀}
?̅?𝑙𝑒𝑛
𝑀 − 1
 (𝑖𝑓 ?̅?𝑀 > (𝑎𝑓𝑙 + ?̅?
𝑃𝐸))
(3 − 7) 
 
ここで，?̅?𝑃𝐸は正規化した受動的な筋力，?̅?𝑀は正規化筋長，𝑘𝑃𝐸は形状係数，𝜀0
𝑀
は最大等尺性力による受動的な筋のひずみ，𝑓𝑙は能動的な力と長さのスケール要
素，𝛾は形状要素，?̅?𝑀は正規化筋張力，𝑎は筋活動状態，𝑉𝑚𝑎𝑥
𝑀 は最大筋収縮速度，
𝐴𝑓は形状要素，?̅?𝑙𝑒𝑛
𝑀 は筋伸張時の最大正規化筋力である．また，筋が発揮し得る
最大収縮力は，その筋の生理断面積に比例することが知られているため，最大収
縮力は筋の生理断面積に比例すると仮定した．単位面積当たりの筋張力は一般
的に 2.0~6.0×105 とされている[32][33][34]ので，単位面積当たりの筋張力は
5×105[N/m2]を用いることにした．そして，最大収縮速度𝑉𝑚𝑎𝑥
𝑀 は全ての筋で同一
の値 3.0[m/s]とした． 
 
 
Fig. 3-7 筋の長さ－力関係 
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Fig. 3-8 筋の速度－力関係 
 
3.5.2 最適化による筋張力の算出方法 
神経振動子は各関節に作用するモーメントに相当するリズムパターンを生成
する．これに対して，筋は関節の自由度に対して冗長に存在するため，神経振動
子の出力を各筋への入力に適当に分配する必要がある．各筋の拮抗関係は相互
抑制や興奮結合により成立していると考えられるが，個々の筋ごとに対する詳
細な神経支配機構は必ずしも明らかでない．Ackermann ら [35]のシミュレーシ
ョンでは，筋疲労の最小化を評価関数とすることで，立脚中期での膝の屈曲が見
られるなど現実的な歩行を示した．Crowninshield ら[36]は，差分間隔ごとの正規
化筋活動量の最適化を筋疲労の最小化から求め，最終的な歩行の評価を移動仕
事率の最小化などから行った．本研究では，Crowninshield らの手法を用いて，
正規化筋活動量ではなく，正規化筋張力の 3 乗和最小化から各筋の活動量を算
出した．これによって，伸張反射や筋の力学特性を考慮した筋活動量の分配が行
わると考えた． 
最適化の計算方法には Powell 法 [37]を用いた．Powell 法では導関数の勾配が
必要となるため，勾配を差分式で近似している．また，筋は多数の関節にまたが
って付着する多関節筋や足趾の分岐構造があるため，関節ごとに Powell 法を用
いるのは困難である．そこで身体を体幹や上肢，脚部，各足趾で筋群を区切るこ
とで最適化計算の精度および計算コストを向上させた． 
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3.6 床面モデル 
歩行には両脚が地面に接地する両脚支持期が存在する．この両脚支持期では，
脚と地面とで閉ループ構造となるため内部不静定問題となる．また，足部に複数
の接触点がある場合でも内部不静定問題となる．閉ループ構造では，運動の自由
度に対して拘束条件が存在し，通常のアルゴリズムでは単脚支持期と両脚支持
期からなる運動方程式を解けない．そのため，本研究では床反力値の算出をペナ
ルティ法[38][39]を用いて行った．ペナルティ法とは床面を Fig. 3-9 のようなバ
ネとダンパからなる粘弾性力で表すことにより，床反力は接地点の変位と速度
から計算可能となる．開ループ構造と同様に扱えるので，通常の運動方程式の解
法が利用できる．ただし，粘弾性モデルでは床面に足部がめり込むため，多少不
自然な挙動になってしまうことや，めり込み量を少なくするためにかなり大き
な粘弾性係数を設定する必要がある．そのため，数値計算を行う際に差分間隔を
小さく設定しなければならないため，計算コスト増大という欠点を持つ．しかし，
ラグランジュ乗数を用いる方法などと比較して簡単な計算方法により床反力を
計算できる利点があり，本研究では床反力を(3-8)式から(3-11)式のような線形の
粘弾性体により記述する． 
 
  𝑓𝑥,𝑘
𝐸 = {
−𝑘𝐸(𝑥𝑘
𝐸 − 𝑥𝑘
𝐸0) − 𝛼𝑐𝐸?̇?𝑘
𝐸     (𝑧𝑘
𝐸 ≤ 0)
                              0                   (𝑧𝑘
𝐸 > 0)
           (3 − 8) 
  𝑓𝑦,𝑘
𝐸 = {
−𝑘𝐸(𝑦𝑘
𝐸 − 𝑦𝑘
𝐸0) − 𝛼𝑐𝐸?̇?𝑘
𝐸     (𝑧𝑘
𝐸 ≤ 0)
                              0                   (𝑧𝑘
𝐸 > 0)
           (3 − 9) 
  𝑓𝑧,𝑘
𝐸 = {
−𝑘𝐸𝑧𝑘
𝐸 − 𝛼𝑐𝐸max (?̇?𝑘
𝐸 , 0)    (𝑧𝑘
𝐸 ≤ 0)
                               0                   (𝑧𝑘
𝐸 > 0)
           (3 − 10) 
  𝛼 = {
|𝑧𝑘
𝐸/0.01|    (0 ≥ 𝑧𝑘
𝐸 > −0.01)
       1             (𝑧𝑘
𝐸 < −0.01)
              (3 − 11) 
 
ここで𝑓𝑥,𝑘
𝐸 ，𝑓𝑦,𝑘
𝐸 ，𝑓𝑧,𝑘
𝐸 は第𝑘番目の外力の𝑥，𝑦，𝑧成分，𝑘𝐸は弾性係数(=15000N/m）， 
𝑐𝐸は粘性係数（=500N・s/m），𝑥𝑘
𝐸，𝑦𝑘
𝐸，𝑧𝑘
𝐸は足部における踵点，中足点，末節骨
点の外力作用位置の座標値，また𝑥𝑘
𝐸0，𝑦𝑘
𝐸0，𝑧𝑘
𝐸0は第𝑘番目が外力作用位置に接し
た瞬間の座標位置である．鉛直方向の粘性項については，鉛直方向の速度が正の
とき，すなわち足が床面から離れていくときは作用しないように設定した．最後
に，𝛼は減衰係数の立ちあがり距離 0.01[m]であり，接触する瞬間の粘性項の不
連続性を避けるために線形的に増加するように設定した． 
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Fig. 3-11 床面モデル 
 
3.7 神経系モデル 
 本研究の神経系モデルの概要を Fig. 3-12 に示す．Fig. 3-12 に示すように，神
経系モデルでは中枢神経系と末梢神経系に分けられる．中枢神経系では脳から
の指令によってリズム発生機構が作動し，歩行パターンを生成し各筋に刺激を
伝達する．一方，末梢神経系は筋と脊髄のやり取りで主に完結するもので，筋の
長さや伸張速度，筋張力を検知し，筋肉の収縮を支配する α 運動細胞に刺激を
伝達する． 
 
 
 
 
Fig. 3-12 神経モデルの概要 
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3.7.1 中枢神経系 
 前述の通り，中枢神経系では歩行に必要なリズムを生成する．本研究では，
Taga ら[40][41][42]による歩行運動の制御機構モデルを参考にしてモデル構築を
行った．このリズム生成回路は，上位中枢からの入力として定常入力を与えるこ
とで活性化され，リズムを生成する．リズム生成回路の出力により筋駆動モーメ
ントが刺激され，筋駆動モーメントから筋群ごとに最適化計算を行うことで各
筋張力を発生し，運動を実現する．さらに，身体各節の状態や床との接地などの
情報が感覚情報として周期的にリズム生成回路にフィードバックされる．これ
により神経系と身体力学系が協調して，相互引き込みが可能となる．周期的なリ
ズムを生成するパターン発生器は各部位ごとに存在する[43]と考えられている
ことから，リズム発生器は各関節の自由度ごとに屈曲・伸展のユニットを配置し，
全身で 46 のユニットで構成される．パターン発生器の全容は明らかになってい
ないが，モデルの簡単化のためにこの仮定を用いた．以下ではこのパターン発生
器の数学モデルとしての特徴を表すために神経振動子（Neural Oscillator）と呼ぶ
ことにする．この各神経振動子は関節モーメントに対応する出力パターンを発
生し，各神経振動子は抑制結合によって結合される． 
 パターン発生器となる神経振動子として Matsuoka による相互抑制モデル[44]
を用いた．1 つの神経振動子について 2 変数からなる連立微分方程式が得られ
る． 
 
  𝜏𝑛?̇?𝑛 = −𝑢𝑛 − ∑ 𝑤𝑛?́?𝜒?́?
?́?
− 𝛽𝑛𝑣𝑛 + 𝑢0𝑛 + 𝐹𝑒𝑒𝑑𝐵𝑎𝑐𝑘𝑛(𝒒, 𝒒,̇ 𝑹(𝒒, ?̇?)) (3 − 12) 
  ?́?𝑛?̇?𝑛 = 𝑣𝑛 + 𝜒𝑛                       (3 − 13) 
  𝜒𝑛 = 𝑚𝑎 𝑥(0, 𝑢𝑛)                       (3 − 14) 
  𝑛𝑖 = 𝜓𝑛𝜒𝑛 − 𝜓𝑛+1𝜒𝑛+1                   (3 − 15) 
 
ここで，𝑢𝑛は第𝑛ニューロンの内部状態，𝜒𝑛はニューロンの出力，𝑣𝑛はニューロ
ン内の疲労状態，𝑢0𝑛は上位中枢からの定常持続入力（正の一定値），𝜏𝑛と?́?𝑛は時
定数，𝛽𝑛はニューロンの疲労状態が内部状態へ与える影響を表す係数，𝑤𝑛?́?は第
𝑛神経振動子と第𝑛 神́経振動子間の結合荷重， 𝑚𝑎𝑥(・,・)は引数の中で最も大き
な値を出力する関数，そして𝐹𝑒𝑒𝑑𝐵𝑎𝑐𝑘𝑛は身体力学系からのフィードバック信号
である．最後に，神経振動子の出力𝜒𝑛，𝜒𝑛+1と関節駆動モーメント換算係数𝜓𝑛，
𝜓𝑛+1から筋駆動関節モーメント𝑛𝑖を求める． 
 身体力学系からのフィードバックは基本的に反射機構を模して，感覚受容器
からの入力を受ける．通常歩行のフィードバック式は以下のものが挙げられる． 
 
28 
 
(A)  腰下部関節側屈 
立脚側の足部と逆側に側屈モーメントを発生させることで体幹の安定を図る． 
第 1 項と第 2 項で側屈角度および角速度の量に応じて側屈が減少する方向にモ
ーメントを働かせ，第 3 項と第 4 項で骨盤部と同側に捻るようにモーメントを
働かせた． 
 
  𝐹𝑒𝑒𝑑𝐵𝑎𝑐𝑘1
= −𝑎1 × (𝜃𝑥𝑙−𝑙𝑢𝑚𝑏𝑎𝑟 + 𝜃𝑥𝑢−𝑙𝑢𝑚𝑏𝑎𝑟 + 𝜃𝑥𝑡ℎ𝑜𝑟𝑎𝑥) − 𝑎2
× (𝜃?̇?𝑙−𝑙𝑢𝑚𝑏𝑎𝑟 + 𝜃?̇?𝑢−𝑙𝑢𝑚𝑏𝑎𝑟 + 𝜃?̇?𝑡ℎ𝑜𝑟𝑎𝑥)+𝑎3 × 𝜃𝑥𝑝𝑒𝑙𝑣𝑖𝑠+𝑎4 × 𝜃?̇?𝑝𝑒𝑙𝑣𝑖𝑠 
(3 − 16) 
 
(B)  腰下部関節回旋 
脚部の動きに沿うように回旋モーメントを働かせる． 
第 2 項では左右の単脚支持期にそれぞれ体幹を接地足部方向にモーメントを加
え，第 3 項で骨盤部と同方向に捻るように制御する．第 1 項と第 4 項では回旋
が過大にならないように制御する． 
 
  𝐹𝑒𝑒𝑑𝐵𝑎𝑐𝑘3
= −𝑎5 × (𝑞𝑧𝑙−𝑙𝑢𝑚𝑏𝑎𝑟 + 0.1 ∗ 𝑞?̇?𝑙−𝑙𝑢𝑚𝑏𝑎𝑟) + 𝑎6
× (𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝑅) − 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝐿)) + 𝑎7 × (𝜃𝑧𝑝𝑒𝑙𝑣𝑖𝑠 + 0.1 ∗ 𝜃?̇?𝑝𝑒𝑙𝑣𝑖𝑠) − 𝑎8
× (𝜃𝑧𝑡ℎ𝑜𝑟𝑎𝑥 + 0.1 ∗ 𝜃?̇?𝑡ℎ𝑜𝑟𝑎𝑥) 
(3 − 17) 
 
(C)  腰下部関節前後屈 
立脚中期で上半身が前傾して倒れないように後屈モーメントを働かせる． 
第 1 項と第 2 項で中立位に近づくように制御し，第 3 項と第 4 項で骨盤の前屈
に合わせたモーメントをかける． 
 
  𝐹𝑒𝑒𝑑𝐵𝑎𝑐𝑘5
= −𝑎9 × (𝜃𝑦𝑙−𝑙𝑢𝑚𝑏𝑎𝑟 − 𝜃𝑦0−𝑙−𝑙𝑢𝑚𝑏𝑎𝑟) − 𝑎10 × 𝜃?̇?𝑙−𝑙𝑢𝑚𝑏𝑎𝑟 + 𝑎11
× (𝜃𝑦𝑝𝑒𝑙𝑣𝑖𝑠 − 𝜃𝑦0−𝑝𝑒𝑙𝑣𝑖𝑠) + 𝑎12 × 𝜃?̇?𝑝𝑒𝑙𝑣𝑖𝑠 
(3 − 18) 
 
(D)  腰上部関節前後屈 
立脚中期で上半身が前傾して倒れないように後屈モーメントを働かせる． 
全ての項で中立位に近づくように制御する． 
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  𝐹𝑒𝑒𝑑𝐵𝑎𝑐𝑘7
= −𝑎13 × (𝜃𝑦𝑢−𝑙𝑢𝑚𝑏𝑎𝑟 − 𝜃𝑦0−𝑢−𝑙𝑢𝑚𝑏𝑎𝑟) − 𝑎14 × 𝜃?̇?𝑢−𝑙𝑢𝑚𝑏𝑎𝑟 − 𝑎15
× (𝑞𝑦𝑢−𝑙𝑢𝑚𝑏𝑎𝑟 − 𝑞𝑦0−𝑢−𝑙𝑢𝑚𝑏𝑎𝑟) − 𝑎16 × 𝑞?̇?𝑢−𝑙𝑢𝑚𝑏𝑎𝑟 
(3 − 19) 
 
(E)  頭胸関節前後屈 
立脚中期で上半身が前傾して倒れないように後屈モーメントを働かせ，両脚
支持期では加速のために前傾モーメントを働かせる． 
全ての項で中立位に近づくように制御する． 
 
  𝐹𝑒𝑒𝑑𝐵𝑎𝑐𝑘9
= −𝑎17 × (𝜃𝑦𝑡ℎ𝑜𝑟𝑎𝑥 − 𝜃𝑦0−𝑡ℎ𝑜𝑟𝑎𝑥) − 𝑎18 × 𝜃?̇?𝑡ℎ𝑜𝑟𝑎𝑥 − 𝑎19
× (𝑞𝑦𝑡ℎ𝑜𝑟𝑎𝑥 − 𝑞𝑦0−𝑡ℎ𝑜𝑟𝑎𝑥) − 𝑎20 × 𝑞?̇?𝑡ℎ𝑜𝑟𝑎𝑥 
(3 − 20) 
 
 
(F)   右股関節屈伸 
荷重応答期から立脚終期の中盤まで伸展モーメントを働かせることで足部の
蹴り出しを促し，前遊脚期で伸展モーメントにより遊脚期に移行させる．遊脚初
期では伸展モーメントにより脚部のスイングを行い，遊脚終期では立脚期の準
備のために屈伸モーメントを働かせ始める． 
第 1 項では立脚期の伸展と遊脚期の屈曲が過大にならないようにし，2 項では
荷重応答期に伸展側の力を働かせることで初期接地期の脚部の制動の役割を担
い，第 3 項では立脚中期の伸展モーメントが過大にならないよう膝関節角度に
応じて減少させ，第 4 項で支持期の伸展，第 5 項では遊脚期の屈曲，第 6 項で
は遊脚終期と荷重応答期の屈曲，7 項で遊脚終期の屈曲に対する制動，第 8 項と
第 9 項で腰部節の速度に応じて立脚期の制動および遊脚初期の屈曲モーメント
から遊脚終期の伸展モーメントの発生を行う． 
 
  𝐹𝑒𝑒𝑑𝐵𝑎𝑐𝑘11
= −𝑎21 × 𝜃𝑦𝑟−𝑡ℎ𝑖𝑔ℎ
3 + 𝑎22 × 𝜃𝑦𝑙−𝑡ℎ𝑖𝑔ℎ
3 − 𝑎23 × 𝑞𝑦𝑟−𝑐𝑎𝑙𝑓 × 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝑅)
+ 𝑎24 × 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝑅) − 𝑎25 × {1 − 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝑅)} + 𝑎26 × (𝜃𝑦𝑝𝑒𝑙𝑣𝑖𝑠
− 𝜃𝑦0−𝑝𝑒𝑙𝑣𝑖𝑠) × 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝑅) + 𝑎27 × (𝜃𝑦𝑝𝑒𝑙𝑣𝑖𝑠 − 𝜃𝑦0−𝑝𝑒𝑙𝑣𝑖𝑠)
× {1 − 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝑅)} + 𝑎28 × 𝜃?̇?𝑝𝑒𝑙𝑣𝑖𝑠 ∗ 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝑅) + 𝑎29 × 𝜃?̇?𝑝𝑒𝑙𝑣𝑖𝑠
× {1 − 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝑅)} 
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(3 − 21) 
(G)  右股関節回旋 
立脚終期に内外旋モーメントを働かせることで，母趾に作用する内旋方向床
反力に抗する． 
第 2 項では単支持脚時に骨盤の角度に応じて外旋モーメントを働かせる． 
 
  𝐹𝑒𝑒𝑑𝐵𝑎𝑐𝑘13
= 𝑎30 × (𝜃𝑧𝑟−𝑓𝑜𝑜𝑡 + 𝜃?̇?𝑟−𝑓𝑜𝑜𝑡) × 𝑅𝑅 − 𝑎31 × (𝜃𝑧𝑝𝑒𝑙𝑣𝑖𝑠 + 𝜃?̇?𝑝𝑒𝑙𝑣𝑖𝑠)
× {1 − 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝐿)} 
(3 − 22) 
 
(H)  右股関節内外転 
立脚期に外転モーメントを働かせることで，床反力による内転モーメントに
抗して脚部と足部の接地の安定化を図る． 
第 1 と第 3 項では立脚期中での内外転をなくすように外転モーメントの発生
と遊脚終期での外転モーメントの発生を促し，第 2 項では遊脚終期での外転モ
ーメントの発生，第 4 項では遊脚期中において重心の左右方向の速度を減少さ
せるように制動をかける． 
 
  𝐹𝑒𝑒𝑑𝐵𝑎𝑐𝑘15
= −𝑎32 × 𝜃𝑥𝑝𝑒𝑙𝑣𝑖𝑠 × 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝑅) − 𝑎33 × 𝜃?̇?𝑝𝑒𝑙𝑣𝑖𝑠 × 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝑅)
+ 𝑎34 × 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝑅){1 − 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝐿)} + 𝑎35 × 𝑐𝑜𝑔𝑦̇ × 𝑅𝑅 
(3 − 23) 
 
(I)   右膝関節屈伸 
荷重応答期に強い伸展モーメントを作用させることにより衝撃吸収の役割を
果たし，立脚終期での伸展モーメントから前遊脚期での屈曲モーメントに移行
させることで離地を促す． 
第 1 項・2 項では逆足接地時から膝を伸展させて遊脚期の振りを促し，第 3 項
で遊脚期中での膝を大腿に近づけるように伸展，第 4 項で立脚初期にて膝を屈
曲させて衝撃を吸収し，第 5・6 項で立脚期の膝の伸展，第 7 項で右片足支持期
の膝を伸展させて安定性を図っている． 
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  𝐹𝑒𝑒𝑑𝐵𝑎𝑐𝑘17
= 𝑎36 × 𝜃𝑦𝑟−𝑡ℎ𝑖𝑔ℎ × ℎℎ(1 − 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝑅) + 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝐿)) − 𝑎37
× 𝜃𝑦𝑙−𝑐𝑎𝑙𝑓 × ℎℎ(1 − 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝑅) + 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝐿)) − 𝑎38 × 𝜃𝑦𝑟−𝑐𝑎𝑙𝑓
× 𝑚𝑎𝑥(−𝜃𝑦𝑟−𝑡ℎ𝑖𝑔ℎ ∗ {1 − 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝑅)}, 0) + 𝑎39
× 𝑚𝑎𝑥(−𝜃𝑦𝑟−𝑐𝑎𝑙𝑓 , 0) ∗ ℎ(𝑅) − 𝑎40 ∗ 𝑞𝑦𝑟−𝑘𝑛𝑒𝑒 × 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝑅) − 𝑎41
× 𝑞?̇?𝑟−𝑘𝑛𝑒𝑒 × 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝑅) − 𝑎42 × 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝑅) × {1 − 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝐿)} 
(3 − 24) 
 
(J)   距骨下関節 
荷重応答期に強い伸展モーメントを作用させることにより衝撃吸収の役割を
果たし，立脚終期での伸展モーメントから前遊脚期での屈曲モーメントに移行
させることで離地を促す． 
第 1 項・2 項では逆足接地時から膝を伸展させて遊脚期の振りを促し，第 3 項
で遊脚期中での膝を大腿に近づけるように伸展，第 4 項で立脚初期にて膝を屈
曲させて衝撃を吸収し，第 5・6 項で立脚期の膝の伸展，第 7 項で右片足支持期
の膝を伸展させて安定性を図っている． 
 
  𝐹𝑒𝑒𝑑𝐵𝑎𝑐𝑘17
= 𝑎36 ∗ 𝜃𝑦𝑟−𝑡ℎ𝑖𝑔ℎ × ℎℎ(1 − 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝑅) + 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝐿)) − 𝑎37
× 𝜃𝑦𝑙−𝑐𝑎𝑙𝑓 × ℎℎ(1 − 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝑅) + 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝐿)) − 𝑎38 × 𝜃𝑦𝑟−𝑐𝑎𝑙𝑓
× 𝑚𝑎𝑥(−𝜃𝑦𝑟−𝑡ℎ𝑖𝑔ℎ × {1 − 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝑅)}, 0) + 𝑎39
× 𝑚𝑎𝑥(−𝜃𝑦𝑟−𝑐𝑎𝑙𝑓 , 0) × ℎ(𝑅) − 𝑎40 × 𝑞𝑦𝑟−𝑘𝑛𝑒𝑒 × 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝑅) − 𝑎41
× 𝑞?̇?𝑟−𝑘𝑛𝑒𝑒 × 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝑅) − 𝑎42 × 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝑅) × {1 − 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝐿)} 
(3 − 25) 
 
(K)  距腿関節 
荷重応答期では足部接地の衝撃を緩和するために背屈モーメントを作用させ，
以降の立脚期は蹴り出すために底屈モーメントを作用させる． 
第 1 項と第 8 項では大腿角度を用いることで立脚期の背屈からの底屈モーメ
ントを作り，第 2 項と第 6 項は立脚期の底屈，第 3 項は 3 乗を用いることで立
脚終期の終盤に底屈モーメントのピークが来るようにし，第 4 項と第 5 項で立
脚期のモーメントが強すぎないように制動をかけ，第 7 項で遊脚期に背屈させ
ることでトウクリアランスを確保する． 
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  𝐹𝑒𝑒𝑑𝐵𝑎𝑐𝑘21
= 𝑎46 × 𝜃𝑦𝑟−𝑡ℎ𝑖𝑔ℎ × 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝑅) + 𝑎47 × 𝜃𝑦𝑟−𝑐𝑎𝑙𝑓 × 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝑅)
+ 𝑎48 × 𝜃𝑦𝑟−𝑐𝑎𝑙𝑓
3 × 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝑅) − 𝑎49 × 𝑞𝑦𝑟−𝑎𝑛𝑘𝑙𝑒 × 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝑅)
− 𝑎50 × 𝑞?̇?𝑟−𝑎𝑛𝑘𝑙𝑒 × 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝑅)+𝑎51 × 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝑅) − 𝑎52
× {1 − 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝑅)} + 𝑎53 × 𝜃𝑦𝑟−𝑡ℎ𝑖𝑔ℎ × 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝑅𝐻) 
(3 − 26) 
 
(L)   上腕部関節屈伸 
体幹の揺動などから内外転が起きないように制御を行った． 
 
  𝐹𝑒𝑒𝑑𝐵𝑎𝑐𝑘23 = −𝑎54 ∗ (𝜃𝑥𝑟−𝑢−𝑎𝑟𝑚 + 0.1 ∗ 𝜃?̇?𝑟−𝑢−𝑎𝑟𝑚) 
(3 − 27) 
 
(M) 前腕部関節屈伸 
前腕は屈曲角度 30deg 程度が関節受動抵抗のつり合い角度である．そのため，
第 1 項により伸展モーメントを作用させ関節受動抵抗と釣り合うようにさせる
ことで能動的な屈伸運動が起きないよう制御を行った． 
 
  𝐹𝑒𝑒𝑑𝐵𝑎𝑐𝑘27 = −𝑎58 × (𝑞𝑦𝑟−𝑓−𝑎𝑟𝑚 + 0.1 × 𝑞?̇?𝑟−𝑓−𝑎𝑟𝑚) 
(3 − 28) 
 
ここで，𝑎は重み係数，𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝑅)は右足接地時に 1，それ以外のときは 0 をと
る関数，𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝐿)は左足接地時に 1，それ以外のときは 0 をとる関数，
𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝑅𝐻)：右踵接地時に 1，それ以外のときは 0 をとる関数である．𝑐𝑜𝑔は絶
対座標系からみた重心位置[m]，𝑟𝐽は関節原点のグローバル座標位置， 
𝑅𝑅 = (1 − 𝑔𝑟𝑜𝑢𝑛𝑑(𝑅)) × 𝑚𝑎𝑥 (𝑥𝑅𝐻
𝐸 − 𝑟𝑥𝑡ℎ𝑖𝑔ℎ
𝐽 ，0)は右足離地時における進行方向
の右踵接触点と右大腿の位置の差，𝜃は絶対角度[rad]，𝑞は相対角度[rad]を表す．
𝑝𝑒𝑙𝑣𝑖𝑠は骨盤，𝑙 − 𝑙𝑢𝑚𝑏𝑎𝑟は腰下部，𝑢 − 𝑙𝑢𝑚𝑏𝑎𝑟は腰上部，𝑡ℎ𝑜𝑟𝑎𝑥は頭胸部，𝑡ℎ𝑖𝑔ℎ
は大腿，𝑐𝑎𝑙𝑓は下腿，𝑎𝑛𝑘𝑙𝑒は𝑥が便宜的に距骨下関節を示し，𝑦は距腿関節を示
す． 
この神経振動子の結合形式は，股関節の神経振動子によって歩行の基本周期
が形成され，それを他の関節に波及されて作用する．また，左右の股関節屈伸お
よび上腕部の屈伸の神経振動子が相互に抑制するので，半周期の位相遅れを持
ち，左右で交互に運動するパターンを生成するという特徴を有する． 
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3.7.2 末梢神経系 
 本研究では,痙性に影響を与えうる末梢神経系の神経機構のモデル化に取り組
んだ．末梢神経系の神経機構は，筋の長さ，収縮速度，筋張力を検知し，筋の収
縮を司る脊髄内の α 運動細胞に，直接あるいは脊髄介在細胞を介して刺激を伝
達する．これらの機能を総じて脊髄反射と呼ぶ．本研究では脊髄反射の機能を表
現するために必要な身体器官である筋紡錘モデル，ゴルジ腱器官モデル，α運動
細胞モデルの構築に取り組んだ． 
筋紡錘は筋の長さと収縮速度を検知し, それに応じた神経刺激を α 運動細胞
に出力することが知られている. この筋紡錘の機能によって，脊髄反射の一種で
ある伸張反射が誘発される．筋紡錘の数理モデルは, 以前にも赤澤らのネコのヒ
ラメ筋のデータから導出したもの[45][46], 軸屋らのバネ, ダンパを用いた物理
モデルによって表現したもの[47]などが考案されているが, 本モデルに導入した
際に痙性の膝関節挙動を表現することができなかった. そこで今回は, Hase らに
よる動的閾値モデルを導入した筋紡錘モデルを採用した[48]. 第 n 筋の筋紡錘か
らの信号𝑠𝑛は以下の式で与えられる 
 
  𝑠𝑛 = 𝑘𝑠max0(𝑙𝑛 − 𝑟𝑛) + 𝑏𝑠max0(𝑙?̇? − ?̇?𝑛)            (3 − 29) 
 
ただし, 𝑘𝑠, 𝑏𝑠はそれぞれ筋長, 筋伸張速度に関連する係数, 𝑙𝑛, 𝑙?̇? ,  は第 n 筋の
長さ, 収縮速度, 関数max0(𝑥)は x が負の場合, ゼロとなり, x が正の場合, その
まま値 x を返す関数である. 𝑟𝑛は筋紡錘の感度を調節する錘内筋線維の活動状態
であり, 以下の式のように筋長𝑙𝑛に対する 2 次遅れ系で表現できるとし, これが
筋紡錘の活動の閾値を動的に変化させることとした. 
 
  𝜏𝜈?̈?𝑛 + 𝑐𝜈?̇?𝑛 + 𝑘𝜈𝑟𝑛 = 𝑙𝑛                   (3 − 30) 
 
ただし, 𝜏𝜈, 𝑐𝜈, 𝑘𝜈は定数である.  一方, γ運動細胞は錘内筋線維の活動状態を制
御している. 先行研究によって, 錘内筋線維の活動状態は前述の 2 次遅れ系の時
定数𝜏𝜈の大きさに依存して変化する可能性が示された[48]. そこで, γ運動細胞で
は錐体外路系からの抑制性の信号-𝑈により時定数𝜏𝜈の大きさを調節することで
錘内筋線維の活動状態を決定することとした. 
 
  𝜏𝜈 = 𝜏0 − 𝐴𝑈                       (3 − 31) 
 
ただし, 𝜏0は痙性発生時の時定数，𝐴は脊髄の伝達率であり，𝐴 = 1の時は健常者
を表し，𝐴 = 0の時は脊髄損傷によって錐体外路系からの抑制性の信号が運動細
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胞に伝達されないことを表す． 
 前述の伸張反射では，筋の伸張された刺激が脊髄内の運動神経に伝わり，筋収
縮が起こるが，伸張反射において，主動筋が収縮しやすいように反射的にその拮
抗筋が弛緩される．これを相反抑制（Ⅰa 抑制）と呼び，脊髄反射の一種である．
本モデルでは，前述の筋紡錘からの出力に応じた抑制性の信号を拮抗筋の α 運
動細胞モデルに入力することで相反抑制を表現した．筋の拮抗関係は Ogihara[5]
が用いた関係性を踏襲した． 
 また筋張力を検知して α 運動細胞を抑制する脊髄反射を自原抑制（Ⅰb 抑制）
と呼ぶ．自原抑制はゴルジ腱器官が筋張力を検知することで誘発され．過度の筋
収縮を抑制し筋の損傷を防ぐ． 
 これらの脊髄反射の影響を考慮して α運動細胞モデルを構築した．α運動細胞
モデルでは，前述のリズム発生機構モデルの出力𝑥𝑛，筋紡錘モデルの出力𝑠𝑛，拮
抗筋からの相反抑制による出力𝐾𝑠′𝑛，ゴルジ腱器官モデルの出力𝐺𝑓𝑛，錐体外路
系からの信号−𝐴𝑈を足し合わせ，α運動細胞の活動量を決定する． 
 
  𝑥𝑛 = 𝑢𝑛 + 𝑠𝑛 − 𝐾𝑠
′
𝑛 − 𝐺𝑓𝑛 − 𝐴𝑈               (3 − 32) 
 
ただし，K は相反抑制の伝達係数，𝑠′𝑛は第 n 番目の筋に対する拮抗筋の筋紡錘
モデルからの出力，G はゴルジ腱器官の伝達係数，𝑓𝑛は第 n 番目の筋の筋張力，
を表す． 
 
3.8 身体パラメータ 
3.8.1 各リンクの剛体特性 
身体各節の質量，主慣性モーメント，重心位置，節長などの剛体特性は阿江ら 
[49]やChandlerら [50]による回帰式を参考にTable 3-1のように定めた．ただし，
体幹については本モデルの節分割に合わせて調整した．以下に示すのは身長
180cm，体重 60kg の日本人成人男性を想定したデータである． 
また，Table 3-2 に示した各関節のジョイント位置はそれぞれの節のリンク座
標系における座標値であり，身体の右側の値である．そのため，左側の値につい
ては𝑦値のみ符号を反転する．足部の接触点については，Table 3-3 は右足部にお
ける床面との接触位置をリンク座標系で表した．接触点の位置は，歩行中の圧力
による着力点軌跡 [51]を参考にして，鉛直方向床反力が二峰性になるように決
定した． 
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Table 3-1 リンクの剛体特性 
 質量𝑚𝑖  
[kg] 
主慣性モーメント 𝐼𝑖 𝑖  
[kg・m2] 
重心位置
𝑃𝑖 𝑖
𝐺 [m] 
節長 
𝑃𝑖 𝑖  
[m] 𝐼𝑖 𝑥𝑥,𝑖 𝐼
𝑖
𝑦𝑦,𝑖 𝐼
𝑖
𝑧𝑧,𝑖 
骨盤 4.320 0.0500 0.0500 0.0500 0.068 0.135 
腰下部 4.320 0.0500 0.0500 0.0500 0.068 0.135 
腰上部 4.320 0.0500 0.0500 0.0500 0.068 0.135 
頭胸部 19.43 0.362 0.253 0.141 0.418 0.608 
大腿部 7.003 0.0866 0.0908 0.0219 0.094 0.409 
下腿部 3.001 0.0340 0.0347 0.0045 0.160 0.395 
足部 0.370 9.0×10-4 9.0×10-4 3.0×10-4 0.04 0.07 
上腕部 1.621 0.0105 0.0109 0.0018 0.166 0.313 
前腕部 1.362 0.0189 0.0189 0.0010 0.169 0.332 
中足部 1 0.185 1.2×10-4 3.5×10-4 3.5×10-4 0.045 0.090 
末節部 1 0.038 3.5×10-6 1.6×10-5 1.6×10-5 0.020 0.040 
中足部 2 0.170 1.0×10-4 3.0×10-4 3.0×10-4 0.035 0.070 
末節部 2 0.034 3.1×10-6 1.5×10-5 1.5×10-5 0.017 0.035 
 
Table 3-2 リンクグループのジョイント位置 
 付着部位 𝑥[m] 𝑦[m] 𝑧[m] 
大腿部 骨盤 0.000 -0.100 0.000 
上腕部 頭胸部 0.000 -0.198 0.270 
 
Table 3-3 足部の接触点 
 𝑥[m] 𝑦[m] 𝑧[m] 
足部 0.040 ‐0.005 0.070 
足部 0.010 ‐0.005 0.068 
足部 ‐0.010 ‐0.005 0.068 
足部 ‐0.070 ‐0.020 0.070 
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3.8.2 関節受動抵抗 
各関節の受動抵抗は Davy ら [52]を参考にして，(3-33)式のように定義した． 
 
𝑝𝑎𝑠𝑠𝑖𝑣𝑒𝑖(∆𝜃𝑖 , ?̇?𝑖) = −𝑘𝑖1
𝐽 exp {𝑘𝑖2
𝐽 (𝜃𝑖 − 𝜃?̅? + 𝑘𝑖3
𝐽 ) + 𝑘𝑖4
𝐽 exp {𝑘𝑖5
𝐽 (𝜃𝑖 − 𝜃?̅? + 𝑘𝑖6
𝐽 ) − 𝑐𝑖
𝐽?̇?𝑖 
(3 − 33) 
 
ここで，𝑘𝑖1
𝐽 から𝑘𝑖6
𝐽 は弾性係数であり，∆𝜃𝑖̅̅ ̅̅ は微小重力下における基準関節角度で
ある．よって，必ずしも関節受動抵抗の値が 0 であるとは限らない．また，𝑐𝑖
𝐽は
粘性係数である．各係数の値は青木ら [53]を参考にして表 2-6 のように定めた．
腰下部関節のように𝑘𝑖1
𝐽 が 0 の関節は(3-34)式の線形抵抗で定義した． 
 
  𝑝𝑎𝑠𝑠𝑖𝑣𝑒𝑖(∆𝜃𝑖 , ?̇?𝑖) = −𝑘𝑖1
𝐽 (𝜃𝑖 − 𝜃?̅?) − 𝑐𝑖
𝐽?̇?𝑖            (3 − 34) 
 
ここで𝑘𝑖
𝐽は[Nm/rad]，𝑐𝑖
𝐽は[Nms/rad]，𝜃?̅?は[rad]としている．Table 3-4 に各関節受
動抵抗の粘弾性係数を示す． 
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Table 3-4 関節受動抵抗の粘弾性係数 
 𝑘𝑖1
𝐽
 𝑘𝑖2
𝐽
 𝑘𝑖3
𝐽
 𝑘𝑖4
𝐽
 𝑘𝑖5
𝐽
 𝑘𝑖6
𝐽
 𝑐𝑖
𝐽
 𝜃?̅? 
腰下部側屈 1.00 15.0 0.00 1.00 15.0 0.00 3.00 0.00 
腰下部回旋 1.00 15.0 0.00 1.00 15.0 0.00 3.00 0.00 
腰下部前後屈 0.00 180.0 0.00 0.00 0.00 15.0 15.0 16.0 
腰上部前後屈 0.00 180.0 0.00 0.00 0.00 15.0 15.0 −30.0 
頭胸部前後屈 0.00 180.0 0.00 0.00 0.00 15.0 15.0 15.0 
股関節屈伸 2.60 3.00 −0.10 8.70 1.30 1.92 1.09 181.5 
股関節回旋 2.00 10.0 0.00 2.00 10.0 0.00 2.00 0.00 
股関節内外転 1.00 5.00 0.00 1.00 5.00 0.00 2.00 0.00 
膝関節屈伸 3.10 5.90 −1.92 10.5 21.8 −0.12 1.72 0.00 
距骨下関節 1.00 5.00 0.00 1.00 5.00 0.00 1.00 0.00 
距腿関節 2.00 5.00 −0.70 9.00 5.00 0.70 10.0 0.00 
上腕部内外転 3.00 5.00 0.00 3.00 5.00 0.00 0.50 0.00 
上腕部屈伸 0.73 3.00 −0.10 2.44 1.30 1.92 0.305 180 
前腕部屈伸 −1.55 −5.90 1.92 −5.26 −11.8 0.12 0.300 0.00 
 
3.8.3 筋骨格パラメータ 
各関節にまたがって付着する筋が収縮力を発揮することで，関節をはさんで
隣り合う骨が動かされ，運動が発生する．筋は収縮方向にしか力を発揮しないた
め，多くの関節で運動方向に働く主動筋と反対方向の作用をする拮抗筋がある．
筋の生理断面積，経由点などのパラメータは解剖図，文献などを参考にし，主動
筋と拮抗筋が存在するように筋の種類と経由点を Table 3-5 から Table 3-8 のよう
に定めた．経由点はそれぞれの節のリンク座標系における座標値であり，身体の
右側のみを示した．よって，左側部は𝑦の符号を反転すれば良い．神経振動子か
ら得られた筋駆動モーメントを各筋張力に分配する際，複数の経由点をまたぐ
多関節筋があるため最適化計算が困難になる．そのため，最適化計算を全身では
なく，上体や足趾などの群ごとに分割して行った． 
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Table 3-5 筋骨格パラメータ 
筋の名称 筋群 生理断面積𝐴m[m
2] 付着リンク 
筋の付着位置 
𝑥[m] 𝑦[m] 𝑧[m] 
腹直筋 上体 0.0014 
骨盤 0.047 -0.02 0.048 
頭胸部 0.069 -0.02 0.00 
胸最長筋 上体 0.003 
骨盤 -0.08 -0.02 0.10 
腰下部 -0.08 -0.02 0 
腰上部 -0.08 -0.02 0.00 
頭胸部 -0.08 -0.02 0.00 
脊柱起立筋（下部） 上体 0.001 
骨盤 -0.08 -0.02 0.10 
腰下部 -0.08 -0.02 0.00 
脊柱起立筋（中部） 上体 0.001 
腰下部 -0.08 -0.02 0.00 
腰上部 -0.08 -0.02 0.02 
脊柱起立筋（上部） 上体 0.001 
腰上部 -0.08 -0.02 0.02 
頭胸部 -0.08 -0.02 0.00 
大腰筋（中部） 上体 0.0025 
腰下部 0.00 -0.02 0.05 
骨盤 0.072 -0.04 0.02 
大腰筋（上部） 上体 0.0025 
腰上部 0.015 -0.011 0.07 
腰下部 0.04 -0.013 0.10 
骨盤 0.072 -0.04 0.02 
外腹斜筋 上体 0.001 
骨盤 0.061 -0.058 0.10 
腰下部 0.051 -0.07 0.04 
腰上部 0.031 -0.09 0.04 
頭胸部 0.021 -0.108 -0.008 
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Table 3-6 筋骨格パラメータ 
筋の名称 筋群 生理断面積𝐴m[m
2] 付着リンク 
筋の付着位置 
𝑥[m] 𝑦[m] 𝑧[m] 
内腹斜筋 上体 0.001 
骨盤 0.035 -0.108 0.08 
腰下部 0.055 -0.005 0.04 
大腰筋（下部） 脚部 0.002 
骨盤 0.072 -0.04 0.02 
大腿部 -0.008 0.02 0.078 
腸骨筋 脚部 0.0022 
骨盤 0.058 -0.096 0.098 
骨盤 0.07 -0.07 0.00 
大腿部 -0.008 0.02 0.078 
大殿筋 脚部 0.0022 
骨盤 -0.057 -0.075 0.089 
骨盤 -0.085 -0.126 0.00 
大腿部 0.063 -0.04 0.07 
大腿部 0.037 -0.048 0.115 
中殿筋（背面部） 脚部 0.003 
骨盤 -0.03 -0.105 0.096 
大腿部 0.024 -0.048 0.014 
中殿筋（前面部） 脚部 0.003 
骨盤 0.05 -0.105 0.08 
大腿部 0.004 -0.048 0.014 
大内転筋 脚部 0.0055 
骨盤 0.018 -0.008 0.006 
大腿部 0.011 0.018 0.188 
広筋 脚部 0.0146 
大腿部 -0.02 0.00 0.167 
大腿部 -0.041 0.01 0.372 
大腿部 -0.043 0.01 0.408 
下腿部 -0.033 -0.01 0.025 
大腿二頭筋 脚部 0.002 
大腿部 0.018 0.031 0.238 
下腿部 0.036 -0.003 0.032 
下腿部 0.02 -0.003 0.04 
前脛骨筋 脚部 0.0013 
下腿部 -0.017 -0.013 0.066 
足部 -0.046 0.024 -0.011 
ヒラメ筋 脚部 0.0043 
下腿部 0.026 0.00 0.06 
下腿部 0.032 0.00 0.345 
足部 0.048 0.00 0.041 
大腿直筋 脚部 0.0036 
骨盤 0.03 -0.11 0.02 
大腿部 -0.052 0.03 0.408 
下腿部 -0.033 0.00 0.025 
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Table 3-7 筋骨格パラメータ 
筋の名称 筋群 生理断面積𝐴m[m
2] 付着リンク 
筋の付着位置 
𝑥[m] 𝑦[m] 𝑧[m] 
ハムストリングス 脚部 0.0055 
骨盤 -0.036 -0.074 -0.03 
大腿部 0.031 0.019 0.15 
下腿部 0.036 -0.003 0.032 
下腿部 0.02 -0.003 0.04 
腓腹筋 脚部 0.0023 
大腿部 0.01 0.00 0.409 
下腿部 0.042 0.00 0.133 
下腿部 0.032 0.00 0.345 
足部 0.048 0.00 0.041 
内閉鎖筋 脚部 0.001 
骨盤 0.03 -0.14 0.00 
大腿部 0.03 -0.04 0.00 
外閉鎖筋 脚部 0.001 
骨盤 0.03 -0.04 0.00 
大腿部 0.03 0.04 0.00 
短腓骨筋 脚部 0.0015 
下腿部 0.00 -0.03 0.20 
足部 0.00 -0.025 0.02 
後脛骨筋 脚部 0.0015 
下腿部 0.026 0.00 0.06 
下腿部 0.026 0.02 0.38 
足部 0.00 0.025 0.02 
長母趾伸筋 脚部 0.0007 
下腿部 0.00 0.00 0.17 
足部 -0.02 0.00 0.00 
長趾伸筋 脚部 0.0007 
下腿部 0.00 0.00 0.04 
足部 -0.02 0.00 0.00 
長母趾屈筋 脚部 0.0007 
下腿部 0.00 0.00 0.12 
足部 0.01 0.00 0.035 
長趾屈筋 脚部 0.0007 
下腿部 0.00 0.00 0.09 
足部 0.00 0.00 0.02 
小胸筋 上肢 0.002 
頭胸部 0.07 -0.10 0.25 
上腕部 -0.04 0.00 0.03 
広背筋 上肢 0.002 
頭胸部 -0.07 -0.10 0.25 
上腕部 0.04 0.00 0.03 
棘上筋 上肢 0.002 
頭胸部 0.00 -0.10 0.30 
上腕部 0.00 0.00 -0.02 
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Table 3-8 筋骨格パラメータ 
筋の名称 筋群 
生理断面積
𝐴m[m
2] 
付着リン
ク 
筋の付着位置 
𝑥[m] 𝑦[m] 𝑧[m] 
三角筋（背面部） 上肢 0.003 
頭胸部 -0.02 
-
0.198 
0.30 
頭胸部 -0.04 -0.20 0.27 
上腕部 0.02 0.00 0.08 
三角筋（前面部） 上肢 0.002 
頭胸部 0.02 
-
0.198 
0.30 
頭胸部 0.04 -0.20 0.27 
上腕部 -0.02 0.00 0.08 
上腕三頭筋（長
頭） 
上肢 0.003 
頭胸部 -0.04 -0.20 0.27 
上腕部 0.04 0.00 0.07 
上腕部 0.03 0.00 0.34 
前腕部 0.02 0.00 0.05 
上腕二頭筋 上肢 0.003 
頭胸部 0.03 -0.2 0.27 
上腕部 -0.03 0.00 0.07 
前腕部 -0.03 0.00 0.03 
上腕三頭筋（短
頭） 
上肢 0.002 
上腕部 0.02 0.00 0.15 
上腕部 0.03 0.00 0.34 
前腕部 0.02 0.00 0.05 
上腕筋 上肢 0.001 
上腕部 -0.02 0.00 0.20 
前腕部 -0.03 0.00 0.03 
前脛骨筋 
足趾
1 
0.0013 
足部 
-
0.046 
0.024 
-
0.011 
中足部 1 0.00 0.02 0.02 
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3.9 歩行運動の生成手法 
本モデルでは並進の 3 自由度と，全リンク数が 21 自由度なので，運動方程式
は 48 元の 1 階連立微分方程式で表すことができる． 
神経系の微分方程式は，神経振動子と筋紡錘の 2 種類存在する．神経振動子
の微分方程式は，1 つの神経振動子につき 2 つの微分方程式が得られ，神経振動
子は全体で 46 存在するため，合計で 92 元となる．また，筋紡錘の微分方程式
は，70 存在する．よって，身体系と神経系の合計で 210 元の連立微分方程式が
得られる．そして，初期条件の元で数値解法により歩行運動を生成する．具体的
な計算手順は以下の通りである． 
（1） 身体の運動変位と速度から床反力を求める． 
（2） 各関節の角度，角速度，床接地情報から力学系のフィードバック量を求
める． 
（3） 神経振動子の出力を求める． 
（4） 神経振動子の出力とモーメント換算係数から筋駆動関節モーメントを
暫定的に求める． 
（5） 筋のモーメントアーム，付着位置の変位および速度を求める． 
（6） （4）で求めたモーメントと（5）で求めた筋の特性から，筋疲労が最小
かつ（4）のモーメントと一致するように最適化計算から各筋の正規化筋
活動状態を求める． 
（7） 筋の付着位置の変位，速度と正規化筋活動状態から筋張力を求める． 
（8） モーメントアームを算出し，モーメントアームと筋張力から関節駆動モ
ーメントを求める． 
（9） 逆順計算を用いて運動方程式を解く． 
（10） 神経振動子と運動方程式を数値積分することで，次の差分間隔での運動
状態と神経振動子の内部状態を求める． 
（11） （1）から（10）を繰り返して，運動を生成する． 
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第 4 章 シミュレーション手法 
4.1 概要 
本研究では，筋骨格モデルを用いて歩行運動を実現させた．ただし，身体の慣
性特性や筋の解剖学的特性などと異なり，神経系モデルのパラメータは生理学
的に明らかになっていない．そのため，歩行の運動基準を遺伝的アルゴリズム
（Genetic Algorithm 以下 GA）を用いて探索的に決定した．GA は自然界におけ
る生物の進化過程を参考にした手法であり，Holland [54]によって提唱された．
GA は最初に，遺伝子を作成し個体の集団を作成する．次に進化の過程を基に選
択，交叉，突然変異の操作を行うことで集団を進化させる．このシミュレーショ
ン概要を Fig. 4-1 に示す． 
 
 
Fig. 4-1 シミュレーションの概要 
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4.2 GA を用いた歩様の安定化 
4.2.1 パラメータ探索の特徴 
本モデルによる歩行運動のシミュレーションには以下の特徴がある． 
(1) 歩行運動は複雑な非線形方程式であり，導関数などの算出が困難である． 
(2) パラメータの変動に対して，評価基準値は複雑な形状をしており，多峰性
を持つことが容易に予想される．わずかなパラメータ変動でも正常歩行か
ら転倒へと推移してしまうように，評価基準値の勾配は非常に複雑である． 
(3) いわゆる正常歩行は個人差が存在するため，ある程度の許容範囲があり，
厳密な最適歩行を選択するのは困難かつその必要性も無い．むしろ大域的
な準最適解を目指して広大な解空間を探索することが望ましい． 
上記の事を考慮し，神経系のパラメータの探索手法として GA を用いた．GA は
以下の特徴を持つ． 
(1) 系の導関数を用いる必要が無い． 
(2) 多峰性の評価基準に対して，初期集団を十分大きくすることで局所解に収
束することなく，探索を行える． 
(3) 確率的な突然変異を用いるので，局所的な厳密解を得るのは不得手だが，
大域的な準最適解を求めるのに優れる． 
したがって本シミュレーションのパラメータ探索手法として GA は有効であ
ると考えられる． 
 
4.2.2 GA を用いた歩様の安定化 
4.2.1 で述べた粗大決定により得られる持続歩行は，多少不自然な挙動を示す
ので GA を用いて持続歩行を獲得した．次に，歩行の安定化および実際の歩行に
近づけるために移動仕事率最小化などで構成される目的関数の最適化を行った．
GA の遺伝子型は実数表現とし，連続世代モデルを用いて行った．バイナリ表現
に比べて実数表現は親個体の影響を引き継ぎやすく，目的関数の形状を考慮し
た探索を行うのでより良好な解を得やすい [55]． 
 
4.2.3 探索パラメータ 
GA によって探索する神経系パラメータを以下に示す． 
𝝉𝑛, 𝝉𝑛
′ ：神経振動子の時定数は神経系の発生リズムを規定する． 
𝜷𝑛：ニューロンの疲労状態が内部状態へ与える影響を換算する． 
𝒖0𝑛：上位中枢からの定常入力を表し，神経系の発生リズムの振幅を規定する． 
𝝍𝑛：神経振動子により発生したリズムパターンを関節駆動モーメントに換算す
る． 
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𝒂𝑛：感覚受容器からの情報をニューロンの内部状態へと換算する． 
𝝉𝝂, 𝒄𝝂, 𝒌𝝂：筋紡錘が発火する筋長および筋伸張速度の閾値を決定する． 
𝒌𝒔, 𝒃𝒔：筋紡錘の発火の大きさを決定する． 
𝑲：拮抗筋が与える相反抑制の影響を換算する． 
G：ゴルジ腱器官が与える自原抑制の影響を換算する． 
𝑼：錐体外路系から運動細胞の活動を抑制する． 
 
4.2.4 初期個体群の生成 
人為的に粗大決定を行った 1 組のパラメータを初期値として与えた．このパ
ラメータを全ての個体に適用し，突然変異や交叉によりパラメータ変化を加え
ることで形質の異なる個体群を生成した． 
 
4.2.5 歩行運動の生成 
歩行運動の発生は身体力学系と神経系モデルの連立微分方程式をある初期値
から数値的に解くことで行った．シミュレーションは規定の歩数に達するか，転
倒するまで続ける．転倒の判断は計算の都合上，腰点の高さが腰点の初期値の高
さの 1/3 以下になったとき転倒と判断するように設定した． 
 
4.2.6 交叉・突然変異 
初期個体群全ての適応度を計算し終えたら，適応度が高い順に個体群を並べ
替える．その後，適応度が最も低い個体に交叉または突然変異を行った．以後こ
の操作を所定の世代数分繰り返す． 
 
（1） 突然変異 
突然変異は変位が正規分布に従うように変化させた． 
 
  𝒙𝑖
′ = 𝑵 (𝒙𝑖, (
𝒙𝑖
10
)
2
)                       (4 − 1) 
 
ここで𝒙𝑖は親個体のベクトル，𝒙𝑖
′は生成した子個体ベクトルである．𝑁(𝑎, 𝑏2)は
平均𝑎，分散𝑏2（標準偏差𝑏）の正規乱数であり，成分ごとに独立の値を用いた． 
 
（2） 2 点交叉 
Fig. 4-2 に 2 点交叉の概要を示す．無作為に 2 組の個体を抽出し，交叉位置を
2 箇所無作為に抽出し交叉を行った． 
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Fig. 4-2 2 点交叉 
 
（3） 中点交叉 
無作為に 2 組の個体を抽出し，2 組の中間値から突然変異を行った． 
 
  𝒙𝑖
′ = 𝑁 (
𝒙𝑗 + 𝒙𝑘
𝟐
, (
𝒙𝑗 + 𝒙𝑘
𝟐𝟎
)
2
)                  (4 − 2) 
 
ここで𝑗と𝑘は無作為抽出した個体番号である． 
 
4.2.7 GA の条件 
GA における個体数は個体間の多様性を保つために 50 とし，世代数 5 万，突
然変異率 0.1，交叉率 0.6 とした． 
  
交叉位置1
1.5 2.0 1.0 2.5 1.5 0.5 1.5 1.0
2.0 1.0 1.5 2.0 1.0 1.5 1.0 2.0
1.5 2.0 1.0 2.0 1.0 1.5 1.5 1.0
交叉位置2
親個体j
親個体k
子個体i’
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4.3 評価関数 
歩行のための目的関数には様々なものが提案されている．Vaughan [56]は遊脚
相のみの最適化を様々な目的関数を用いて行い実歩行と比較したところ，統一
的な目的関数は存在しないと結論づけた．Kaphle ら [57]はトルク微分の 2 乗和
は運動の滑らかさだけでなく，必要なトルクの最小和を実現しているため最適
な目的関数であると述べた．Ackerman ら [55]は 2 次元 9 自由度 7 リンクモデル
で，評価関数を筋活性度のべき乗を用いた結果，筋疲労に関連する 2 乗と 3 乗
などで実歩行に似た二重膝作用が見られ，筋疲労の最小化が有用であることを
示唆した．  
以上のように，様々な評価関数が提案・使用されているが，統一的な評価関数
はまだないと言える．そこで本研究では，GA により探索計算を行い，最終的に
目的に近い歩行を求めるため，評価関数を以下のように決定した． 
 
4.3.1 既定の歩数未満の評価関数 
まず，既定の歩数に達しない場合は，歩数，進行方向移動距離，左右方向移動
距離によって定められた以下のような評価関数 J0を導入した 
 
  𝐽0 = 2 × 𝑠𝑡𝑒𝑝𝑠 + 𝑥 − 𝑦                    (4 − 3) 
 
ここで，steps は歩数[-]，x は進行方向移動距離[m]，y は左右方向移動距離[m]
である． 
 
4.3.2 既定の歩数を満たした場合の評価関数 
既定の歩数に達した後は，以下の評価項目 k1, k2, k3, k4によって求められる評価
関数 J1を用いる．  
k1 は(4-4)式に表されるように，トウクリアランスと移動仕事率を用いた評価
関数にした． 
 
  𝑘1 =
1 − 0.4 × 𝑐𝑙𝑒𝑎𝑟𝑎𝑛𝑐𝑒
𝑝𝑜𝑤𝑒𝑟
− 𝑦                 (4 − 4) 
 
ここで，power は移動仕事率[-]，clearance はトウクリアランス[-]を表す． 
トウクリアランスは 0.025m 未満のときに減点するように(4-5)式のように定め
た． 
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  𝑐𝑙𝑒𝑎𝑟𝑎𝑛𝑐𝑒 =
0.025 − 𝑓𝑧,𝑘
𝐸
0.025
    |𝑓𝑧,𝑘
𝐸 < 0.025             (4 − 5) 
 
ここで，𝑓𝑧,𝑘
𝐸 は遊脚期のつま先の高さ[m]である．clearance は遊脚期の爪先の高
さが 0.025 m を下回った際に値を持つが，0.025 [m]を上回った際は 0 とする． 
ヒトが自然に選択した速度で単位時間当たりの消費エネルギが最小になると
いう実験的結果[58]から，単位移動距離当たりの消費エネルギに相当する移動仕
事率の最小化を評価関数とした．移動仕事率は(4-6)式で表せる．  
 
  𝑝𝑜𝑤𝑒𝑟 =
1
𝐷𝑀𝑔
∫ ∑(𝑛𝑖?̇?𝑖 + ?̇?)                 (4 − 6) 
 
ここで，D は移動距離[m]，M は体質量[kg]，g は重力加速度[m/s2]，niは第 i 関節
の関節モーメント[Nm]である．運動によって消費されるエネルギは機械的・力
学的なエネルギ消費だけでなく，筋の熱産生によって消費される部分もある．こ
のような生理的なエネルギ消費を求めるためには厳密には筋の熱産生も含めた
計算が必要となるが，ここでは簡易的に関節モーメントと関節角速度から得ら
れる力学的な消費パワーを熱産生も含めた生理的なエネルギ消費とした．基礎
代謝?̇?[W]は文献 [59]から，(4-13)式のように体質量𝑀[kg]の回帰式により求める
ようにした． 
 
  ?̇? = 0.685𝑀 + 29.8                     (4 − 7) 
 
k2 は，途中の歩行 1 周期と最後の歩行 1 周期の歩容に近づけるような評価関
数である．これによって，最後の 1 周期で転倒しがたい安定した歩行となり，左
右方向にも不安定になることが少なくなると考えた．  
 
  𝑒𝑟𝑟𝑜𝑟1 = √(𝑑ℎ − 𝑑𝑙)2 + (𝑦ℎ − 𝑦𝑙)2 + (𝑧ℎ − 𝑧𝑙)2         (4 − 8) 
 
ここで添え字 h は途中の歩行 1 周期，l は既定の最後の歩行 1 周期を示してお
り，d は各セグメントの歩行 1 周期の変位[m]，y は歩行 1 周期の左右方向変位
[m]，z は歩行 1 周期の鉛直方向変位[m]とした．それぞれ途中の歩行 1 周期の差
の二乗の平方根を取り足し合わせ，係数 a0を掛けた式を k1とした． 
 
  𝑘2 = 𝑒𝑟𝑟𝑜𝑟1 × 𝑎0                      (4 − 9) 
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 k3 は，歩行の安定性に関する評価関数である．本研究では 3 章で説明した通
り，歩行のリズムパターンの生成に神経振動子モデルを用いており，相互引き込
み作用などによって外乱に対してある程度頑健な歩行パターンを生成できる．
しかしながら，本研究で対象としている痙性歩行はより不安定な歩行であり，痙
性の特徴を表現した状態で歩行のシミュレーションを行った場合，転倒した状
態が続き歩行が実現されない．よって痙性歩行の実現のため，別途安定化指標を
導入する必要があると考えた．そこでヒューマノイドロボットなどの歩行機械
に用いられている ZMP による歩行安定指標を導入した． 
 歩行などの運動する際の加減速によって生じる慣性力と重力の和を総慣性力
という．ZMP は総慣性力と地面との交点であり，ZMP まわりにはモーメントが
0 となる．ZMP の位置は(4-10)式，(4-11)式によって求まる． 
 
  𝑝𝑥 =
∑ 𝑚𝑖{(?̈?𝑖 + 𝑔)𝑥𝑖 − 𝑧𝑖?̈?𝑖}
𝑁
𝑖=0
∑ 𝑚𝑖(?̈?𝑖 + 𝑔)
𝑁
𝑖=0
                (4 − 10) 
  𝑝𝑦 =
∑ 𝑚𝑖{(?̈?𝑖 + 𝑔)𝑦𝑖 − 𝑧𝑖?̈?𝑖}
𝑁
𝑖=0
∑ 𝑚𝑖(?̈?𝑖 + 𝑔)
𝑁
𝑖=0
                (4 − 11) 
 
ここで，添え字の i はリンク番号，𝑚𝑖は第 i 番目のリンクの質量，𝑥𝑖, 𝑦𝑖, 𝑧𝑖はそ
れぞれグローバル座標から見た第 i 番目のリンクの重心位置，g は重力加速度で
ある． 
ZMP による歩行の安定化指標は，足部の接地位置によって定義される支持多
角形の中心または所定の ZMP 軌道から ZMP の位置への偏差によって表される
[60]．本研究では簡便のため，Fig. 4-3 に示すように足部の接地位置の進行方向
の最大値，最小値ならびに左右方向の最大値，最小値によって定義された矩形面
の中心と ZMP の位置との距離を安定化指標として用いた． 
 
  𝑘3 = √(
𝑥𝑚𝑎𝑥 + 𝑥𝑚𝑖𝑛
2
− 𝑝𝑥)
2
+ (
𝑦𝑚𝑎𝑥 + 𝑦𝑚𝑖𝑛
2
− 𝑝𝑦)
2
× 𝐷𝐸𝐿𝑇𝐴_𝑇  (4 − 12) 
 
ここで，𝑥𝑚𝑎𝑥, 𝑦𝑚𝑎𝑥はそれぞれ足部の接地位置の進行方向性分の最大値および左
右方向の最大値，𝑥𝑚𝑖𝑛, 𝑦𝑚𝑖𝑛はそれぞれ接地位置の進行方向性分の最小値および
左右方向の最小値を表す．DELTA_T はシミュレーションの間隔時間で，本研究
では 0.4[ms]である． 
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Fig. 4-3 足部接地位置と ZMP 
 
 最後に求められた k1,k2,k3,を用いて，評価関数 J1が得られる． 
 
  𝐽1 = 𝑘1 − 𝑘2 − 𝑘3                      (4 − 13) 
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第 5 章 痙性歩行の再現 
5.1 痙性歩行を再現するモデルの構築手法 
本研究では，健常者の歩行を再現する「正常歩行モデル」の他に，左下肢単麻
痺を対象とした痙性歩行の再現のため，正常歩行モデルから痙性に関するパラ
メータを変化させた「筋拘縮モデル」および「伸張反射亢進モデル」の 2 つを別
途構築した． 
筋拘縮モデルは左脚大腿広筋および大腿四頭筋を対象に，3.6 章で述べた筋モ
デルの受動的な筋のひずみ𝜀0
𝑀の値を小さくすることで構築した．この値は，減
少すると受動的に伸びることができるひずみが減少することから，筋の弾性係
数に相当する変数であると考えた．  
伸張反射亢進モデルは左脚大腿広筋および大腿直筋を対象として，3.8.2 章で
述べた脊髄の伝達率 A を 0 にすることで構築した．これによって，錐体外路系
からの抑制性の信号は遮断され，筋紡錘の伝達特性が変化し伸張反射が亢進す
る． 
なお，筋拘縮は継続的に発揮される筋緊張によって，筋の伸張や収縮が起きな
い状態が持続することで筋が伸張しにくくなる症状であり，脊髄損傷などの中
枢神経系の障害と直接的には関与しない．そのため，筋の特性のみを変化させた
筋拘縮モデルは，現実の痙性患者と対応しない点があると考えられる．しかしな
がら，痙性患者を対象とした徒手検査で，一般的には筋の伸張速度に依存した抵
抗が生じるのに対し，筋の長さに依存する抵抗が生じる場合が少なからずあり，
臨床医療の現場では，これは筋拘縮によるものであると考えられている．そのた
め本研究では，筋の長さに依存する筋拘縮の影響を明確に示すため，筋の弾性係
数に相当する変数のみを変化させた筋拘縮モデルを構築した． 
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5.2 シミュレーション結果 
Fig. 5-1に正常歩行モデルのシミュレーション結果を示す．描画は 0.1 [s]単位，
右腕，右脚は破線，左腕，左脚，胴体部，頭部は実線で示している．Fig. 5-1 に
示すように，現実のヒトの歩容に近いシミュレーション結果を得ることができ
た．本モデルでは歩行速度 1.225[m/s]，ストライド長 1.286[m]，歩行周期 1.049[s]，
移動仕事率 0.204[-]となった． 
 
 
 
Fig. 5-1 正常歩行モデルの歩行パターン 
 
 続いて筋拘縮モデルのシミュレーション結果について説明する．正常歩行モ
デルの状態から𝜀0
𝑀を徐々に減少させると，Fig. 5-2 に示すように，モデルは左膝
関節を十分に屈曲できず，躓き転倒した．転倒時の受動的ひずみ𝜀0
𝑀の値は 0.048
であり，これは初期の通報歩行モデルの値の 8％ほどの値であった．この転倒し
た状態で歩行を実現するように遺伝的アルゴリズムによる探索計算を実行した．
その結果，Fig. 5-3 に示すような歩行パターンを生成した．なお，歩行速度
1.194[m/s]，ストライド長 1.199[m]，歩行周期 1.004[s]，移動仕事率 0.195[-]とな
った． 
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Fig. 5-2 正常歩行モデルの左脚大腿広筋および大腿直筋の受動的ひずみ𝜀0
𝑀 
を減少させた結果 
 
 
Fig. 5-3 筋拘縮モデルの歩行パターン 
 
伸張反射亢進モデルのシミュレーション結果について説明する．正常歩行モ
デルの状態で脊髄の伝達率 A を 0 にすると，Fig. 5-4 に示すように左膝関節が十
分に屈曲できず転倒した．筋拘縮モデルと同様に，転倒した状態を初期状態とし
て，歩行が実現できるように探索計算を実行した．その結果，Fig. 5-5 に示すよ
うな歩行パターンを生成した．歩行速度 1.224[m/s]，ストライド長 1.275[m]，歩
行周期 1.041[s]，移動仕事率 0.189[-]となった．  
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Fig. 5-4 正常歩行モデルの左脚大腿広筋および大腿直筋の脊髄の伝達率 A 
を減少させた結果 
 
 
Fig. 5-5 伸張反射亢進モデルの歩行パターン 
 
5.2.1 関節角度の変化 
Fig. 5-6 から Fig. 5-8 に各モデルの体幹，右脚（健側），左脚（患側）の関節角
度を示す．本モデルでは，上腕のモデル化も行っているが，上肢の動きは痙性歩
行に見られる代償動作に影響を及ぼさないと考えたため，体幹と両下肢に着目
した．正常歩行モデルの関節角度は黒の実線，筋拘縮モデルは灰色の実線，伸張
反射亢進モデルは黒の点線で示す．左脚（患側）の遊脚期の開始時期を縦線で示
した．ただし，伸張反射亢進モデルは遊脚期の開始時期が正常歩行モデルおよび
筋拘縮モデルより早かったため，正常歩行モデルおよび筋拘縮モデルの遊脚期
の開始時期を黒の縦線，伸張反射亢進モデルの遊脚期の開始時期を黒の点線の
縦線で示した． 
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Fig. 5-6 各モデルの体幹関節角度 
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Fig. 5-7 各モデルの右脚（健側）関節角度 
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Fig. 5-8 各モデルの左脚（患側）関節角度 
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5.2.2 関節モーメントの変化 
 Fig. 5-9 から Fig. 5-11 に各モデルの体幹，右脚（健側），左脚（患側）の関節モ
ーメントを示す．関節角度同様，正常歩行モデルの関節角度は黒の実線，筋拘縮
モデルは灰色の実線，伸張反射亢進モデルは黒の点線で示し，左脚（患側）の遊
脚期の開始時期を縦線で示した． 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig. 5-9 各モデルの体幹関節モーメント 
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Fig. 5-10 各モデルの右脚（健側）関節モーメント 
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Fig. 5-11 各モデルの左脚（患側）関節モーメント 
 
  
-50
0
50
0 0.2 0.4 0.6 0.8 1
左
足
関
節
内
外
反
モ
ー
メ
ン
ト
(N
・m
)
歩行周期(-)
外反
内反
-50
0
50
0 0.2 0.4 0.6 0.8 1
左
膝
関
節
屈
伸
モ
ー
メ
ン
ト
(N
・m
)
歩行周期(-)
屈曲
伸展
-100
0
100
0 0.2 0.4 0.6 0.8 1
左
股
関
節
内
外
転
モ
ー
メ
ン
ト
(N
・m
)
歩行周期(-)
内転
外転
-50
0
50
0 0.2 0.4 0.6 0.8 1
左
股
関
節
内
外
旋
モ
ー
メ
ン
ト
(N
・m
)
歩行周期(-)
内旋
外旋
-100
0
100
0 0.2 0.4 0.6 0.8 1
左
股
関
節
屈
伸
モ
ー
メ
ン
ト
(N
・m
)
歩行周期(-)
正常歩行
筋拘縮
伸張反射
伸展
左脚立脚期 左脚遊脚期
屈曲
-100
0
100
0 0.2 0.4 0.6 0.8 1
左
足
関
節
底
背
屈
モ
ー
メ
ン
ト
(N
・m
)
歩行周期(-)
底屈
背屈
A 
B 
C D 
E F 
61 
 
5.2.3 床反力の変化 
 Fig. 5-12 に各モデルの床反力を示す． 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig. 5-12 各モデルの両下肢の床反力波形 
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5.3 考察 
まず，正常歩行モデルについて，Fig. 5-8A,D,F に示した股関節屈伸角度，膝関
節屈伸角度，足関節屈伸角度は，3.2.5 に示した関節角度の文献値と比較して定
性的に一致したといえる．また，Fig. 5-11 A,D,F の結果から，関節角度同様，股
関節屈伸モーメント，膝関節屈伸モーメント，足関節屈伸モーメントは 3.2.5 の
文献値と定性的に一致している．正常歩行モデルのシミュレーション結果は，現
実のヒトの歩行と遜色のない歩行パターンであるということが言える．Fig. 5-
12E の鉛直方向床反力は，3.2.3 に示した例と遜色のない波形が得られた．初期
接地にて値が過大になるのは床面を硬いバネとダンパで示しており，減衰係数
の立ちあがり距離や減衰係数を線形にしたために，滑らかな接地が行えなかっ
たためと考えられる．以上のことから，正常歩行モデルのシミュレーション結果
は，現実のヒトの歩行と遜色のない歩行パターンであるということが言える． 
Fig. 5-2 に示したように，正常歩行モデルの状態から左脚（患側）大腿広筋お
よび大腿広筋の筋の受動的なひずみを減少させると，左脚（患側）遊脚期に膝を
屈曲できず転倒した． Fig. 5-13 に受動的ひずみを減少させたとき（0.2 倍）の左
脚（患側）大腿広筋および大腿直筋の筋活動量および筋張力を示す．Fig. 5-13 に
示すように，筋活動量には変化が見られなかったが，大腿直筋の筋張力が左脚
（患側）立脚後期から遊脚中期に増加する傾向が見られた．この時期は，左股関
節は伸展し，左脚（患側）の膝は屈曲するため，大腿直筋が伸張する時期である．
受動的ひずみを減少させると，筋活動量に変化はないが，筋が伸びることができ
る量が減少し，大腿直筋が伸張すると大きな力で収縮するため，屈曲時にこれら
の筋の張力が発揮されるためだと考えられる．  
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Fig. 5-13 筋の受動的ひずみ𝜀0
𝑀を減少させたときの左脚（患側） 
膝関節伸筋群の筋活動量および筋張力 
左上から時計回りに，大腿広筋活動量，大腿直筋活動量，大腿広筋張力，大腿直
筋張力を表す．正常歩行モデル（𝜀0
𝑀 = 0.6）から，歩行が可能な範囲でさらに受
動的ひずみを減少（𝜀0
𝑀 = 0.12）させた． 
 
同様に，正常歩行モデルの状態から脊髄の伝達率 A を減少させ，左脚（患側）
大腿広筋および大腿広筋の伸張反射を亢進させると，Fig. 5-4 に示すように左脚
（患側）遊脚期に膝を屈曲できず転倒した．Fig. 5-14 に脊髄の伝達率 A を減少
させた場合の左脚（患側）大腿広筋および大腿直筋の筋活動量および筋張力を示
す．Fig. 5-14 に示すように，脊髄の伝達率を減少させると左脚（患側）遊脚開始
時期付近で大腿広筋および大腿直筋の活動量が増加する傾向が見られた．伸張
反射が亢進すると，筋の伸張速度に応じて筋の活動量が増加する．大腿広筋およ
び大腿直筋の活動量が増加した時期は，左脚（患側）膝関節が伸展位から屈曲位
に移行するため，これらの筋の伸張速度が増大する．よって同名筋の活動量が伸
張反射によって増加し，その結果筋張力も増加したと考えられる． 
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Fig. 5-14 脊髄の伝達率 A を減少させたときの左脚（患側） 
膝関節伸筋群の筋活動量および筋張力 
左上から時計回りに，大腿広筋活動量，大腿直筋活動量，大腿広筋張力，大腿直
筋張力を表す．正常歩行モデル（A=1）の状態から，歩行が可能な範囲でさらに
脊髄の伝達率を減少（A=0.02）させた． 
 
筋拘縮モデルおよび伸張反射亢進モデルは，前述の理由から初期状態では転
倒したが，探索計算後，Fig. 5-3 および Fig. 5-5 に示すように，転倒することな
く歩行することができた．その歩行パターンは，筋拘縮モデルおよび伸張反射亢
進モデル共通して，左脚（患側）遊脚期において，Fig. 5-9B の骨盤右屈角度，
Fig. 5-9D の腰下部左屈角度，Fig. 5-10C の右（健側）股関節外転角度といった前
額面内の角度が増加した．Fig. 5-14 に各モデルの左脚（患側）遊脚期の前額面内
の挙動の一例を示す．このような前額面内の動作によって，患側膝関節が十分に
屈曲できない状態でも，患側の骨盤を引き上げることでトウクリアランスを確
保し，歩行が実現できたと考えられる．この前額面内の動作は骨盤挙上ともいわ
れ，実際の痙性歩行でも確認できる挙動であり，本研究のモデルで実際の痙性歩
行の挙動を再現できたと言える． 
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Fig. 5-15 各モデルの左脚（患側）遊脚期の前額面内の挙動 
左から順に，正常歩行モデル，筋拘縮モデル，伸張反射亢進モデルの挙動である．
右腕，右脚は破線，左腕，左脚，胴体部，頭部は実線で示している． 
 
 また，Fig. 5-12 から筋拘縮モデルおよび伸張反射亢進モデルの床反力波形は，
多少の大きさの違いは見られるが，正常歩行モデルと波形と比較しておおむね
一致していることから，正常歩行モデルと足の接地の仕方に顕著な差が見られ
ないと考えらえる．Fig. 5-12E の左脚（患側）床反力の鉛直成分の踵接地初期の
ピークが，正常歩行モデルと比較して筋拘縮モデルおよび伸張反射亢進モデル
で増加が見られたのは，筋拘縮や伸張反射亢進によって膝関節屈曲が阻害され，
その結果踵接地時に衝撃を吸収できなかったことが考えられる． 
Fig. 5-16 に各モデルの歩行 1 周期で発生した体幹，右脚（健側），左脚（患側）
の関節モーメントの 2 乗和の平方根の比較を示す．筋拘縮モデルおよび伸張反
射亢進モデルの体幹，右脚（健側），左脚（患側）の関節モーメントの 2 乗和の
平方根の値をそれぞれ正常歩行モデルの値で正規化を行った．その結果，筋拘縮
モデルおよび伸張反射亢進モデルは，両下肢の関節モーメントは正常歩行モデ
ルと比較して減少したが，体幹の関節モーメントは正常歩行モデルと比較して
増加した．このことから，筋拘縮モデルや伸張反射亢進モデルでは，正常歩行モ
デルと比較して体幹をより活動させることによって歩行を実現していると考え
られる．また，Fig. 5-17 に各モデルの定常入力および体性感覚フィードバック係
数の総和の比較を示す．各モデルの数値は，正常歩行モデルの値を用いて正規化
を行った．歩行は上位からの定常入力と，身体力学系が床反力や関節位置を検知
して伝達する感覚情報を統合することによって歩行を実現している．定常入力
が優位になると，上位中枢の働きが優位であることを意味し随意的に歩行パタ
ーンが変更される．感覚情報が優位になると反射系などの末梢神経系の働きが
優位になり，非随意的に歩行パターンが変化する．本モデルでは，わずかな差で
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はあるが，正常歩行モデルと比較して筋拘縮モデルおよび伸張反射亢進モデル
の定常入力の総和は増加し，体性感覚フィードバック係数の総和は減少した．歩
行は定常入力や体性感覚フィードバック係数以外にも，様々な要因によって生
成される複雑な動作のため，これらの係数のみで歩行パターンの変化を断定す
ることはできないが，傾向として筋拘縮モデルおよび伸張反射亢進モデルで見
られた，歩行パターンの変化は上位中枢からの指令によって意識的に行われた
ものだと推測される．実際の痙性を有する患者は，筋紡錘などの感覚受容器の機
能に障害があるため，体性感覚による動作の生成は健常者と比較してうまく機
能しないと考えられる．よって，痙性歩行に見られる代償動作は患者自身が意識
的に行ったものであると考えられる．歩行をはじめとする動作を生成するメカ
ニズムは複雑で，本モデルでもその全てを正確に表現できているとはいいがた
いが，本研究のモデルでも上位中枢からの指令が優位になったことからある程
度痙性を有する患者の特徴を表現できたといえる． 
 
  
Fig. 5-16 各モデルの関節モーメントの 2 乗和の平方根の比較 
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Fig. 5-17 各モデルの定常入力および 
体性感覚フィードバック係数の総和の比較 
 
筋拘縮モデルと伸張反射亢進モデルでは共通して，下部腰椎側屈モーメント
が増大したことから，骨盤挙上は体幹の側屈によって行われることが考えられ
る．右（健側）股関節の外転角度の増加も見られたが，モーメントの増加は見ら
れなかったため，右（健側）股関節の増加は骨盤挙上によって相対的に増大した
ものと考えられる． 
以上のように，筋拘縮モデルおよび伸張反射亢進モデルは，正常歩行モデルと比
較して体幹の関節モーメント，特に左脚（患側）遊脚期の腰下部左屈モーメント
を発生させていると考えられる．本モデルで左脚（患側）遊脚期の腰下部左屈モ
ーメントに作用する筋は左（患側）外腹斜筋および内腹斜筋が挙げられる．外腹
斜筋は腹部側面の最外層に位置する筋であり，内腹斜筋は外腹斜筋に覆われて
いる筋である．Fig. 5-18 に各モデルにおけるこれらの筋張力を示す．Fig. 5-18 に
示すように，正常歩行モデルと比較して，筋拘縮モデルおよび伸張反射亢進モデ
ルの患側外斜腹筋の筋張力が患側立脚後期で増大した．内腹斜筋の筋張力は，左
脚（患側）遊脚初期に活動が増大した．外腹斜筋および内腹斜筋は骨盤に付着位
置を持っているため，これらの筋の収縮によって，体骨盤が挙上も並行して起き
たと考えらえる． 
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Fig. 5-18 各モデルの左（患側）外腹斜筋および内腹斜筋の筋張力 
 
以上から，痙性歩行の再現として，筋拘縮モデルおよび伸張反射亢進モデルの
両方で，多少の歩行パターンの違いは見られたが，両モデルで左脚（患側）遊脚
期に骨盤挙上の代償動作が見られた．本研究の歩行モデルは，消費エネルギが最
小となるように評価関数を設定し歩行を実現させているが，シミュレーション
結果から，実際の痙性歩行でも見られる骨盤挙上は，トウクリアランスを確保す
るための代償動作として非常に効率の良い動作であると推測される． 
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第 6 章 痙性の治療法の再現 
 前章で述べたように，筋拘縮モデルおよび伸張反射亢進モデルは左脚大腿広
筋および大腿直筋に障害がある状態で，患側膝関節を十分に屈曲できないため，
骨盤挙上などといった代償動作をそれぞれ発生させ歩行を実現させた．しかし，
障害箇所である筋に効果的な治療を施せば十分に膝を屈曲でき，正常歩行が実
現ししやすくなると考えられる．本研究では，痙性の治療法を再現するように，
前述の筋拘縮モデルおよび伸張反射亢進モデルの所定のパラメータを変化させ，
再度探索計算を実施した．これによって，筋長に依存する抵抗が生じる筋拘縮，
筋の伸張速度に依存した抵抗が生じる伸張反射の亢進，それぞれの症状にあっ
た治療法を評価することができると考えた． 
 
6.1 神経モデルと治療法の対応 
Fig. 6-1 に本研究の神経モデルと痙性の治療法との関係性を示した．今回対象
とした治療法は，①選択的後根切除術，②神経ブロック，③ボツリヌス注射であ
る．しかしながら，これらの治療法の効果は主観的評価や動作解析によるもので
評価されており，神経系の刺激の大きさや筋の特性を考慮した定量的な評価は
行われていない．そこで本研究では，治療の効果を概算的に仮定し治療に対応す
るパラメータを変化させ，治療の前後の歩行パターンの変化を観察した． 
 
Fig. 6-1 神経モデルと痙性の治療法の対応 
➀選択的後根切除術：筋紡錘からの刺激𝑠𝑛を減少，➁神経ブロック：正規化筋活
動量𝑥𝑛を減少，➂ボツリヌス注射：筋張力𝑓𝑛の減少 
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6.2 シミュレーション結果 
6.2.1 直接的な治療法 
 前述の通り，筋拘縮モデルは左脚（患側）大腿広筋および大腿直筋の受動的ひ
ずみ𝜀0
𝑀を正常歩行モデルの 8%まで減少させ筋の弾性率を上げたモデル，伸張反
射亢進モデルは脊髄の伝達率 A を 0 にして，上位中枢からの抑制性の信号-AU
を減少させて，同名筋の伸張反射を亢進させたモデルである．筋拘縮モデルおよ
び伸張反射亢進モデルで得られた歩行パターンを初期状態とし，それぞれ変化
させたパラメータの値を正常歩行モデルの状態に戻して再度探索計算を行った．
これによって，障害箇所に直接的な治療を行い，最も治療効果が望まれる場合の
歩行パターンの変化が見られると考えた． 
 まず，筋拘縮モデルから左脚（患側）大腿広筋および大腿直筋の受動的ひずみ
𝜀0
𝑀を，正常歩行モデルの値まで復元させた場合の骨盤側屈角度および左脚（患
側）膝関節屈曲角度を Fig. 6-2 に示す．Fig. 6-2 に示すように，治療後のシミュ
レーションでは，骨盤挙上の代償動作が見られず，膝関節の屈曲角度も増大し，
正常歩行モデルの歩行パターンに近づいた． 
 
 
Fig. 6-2 復元後の骨盤側屈角度および左脚（患側）膝関節屈曲角度の変化 
 
 次に伸張反射亢進モデルの脊髄の伝達率 A を 1 に復元させた場合の骨盤側屈
角度および左脚（患側）膝関節屈曲角度の変化を Fig. 6-3 に示す．筋拘縮モデル
を正常歩行モデルの状態に復元した場合と同様，伸張反射亢進モデルも脊髄の
伝達率 A を 1 に復元させた場合，骨盤挙上の代償動作が減少し，膝関節の屈曲
角度も増大し，正常歩行モデルの歩行パターンに近づいた． 
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Fig. 6-3 復元後の骨盤側屈角度および左脚（患側）膝関節屈曲角度の変化 
 
以上の結果から，拘縮モデルおよび伸張反射亢進モデルを正常歩行のモデルに
復元させた場合，その歩行パターンは正常歩行モデルのものに近づくことが分
かった．これは障害箇所を直接的に治療した状態であり，最も治療の効果が期待
できる状態である．そこで，拘縮モデルおよび伸張反射亢進モデルの復元前後で
比較して，顕著な変化が見られた骨盤側屈角度と左脚（患側）膝関節角度に着目
し，治療法の評価指標としてこれらの角度の変化量を用いた．すなわち，代償動
作の骨盤の側屈角度の減少，障害箇所の膝関節屈曲角度の増加が見られれば，治
療の効果があると判断した． 
 
6.2.2 選択的後根切除術 
 選択的後根切除術は，筋紡錘から α 運動細胞へ刺激を伝達する痙縮筋の後根
あるいは後根節を外科手術によって切除して，伸張反射を減弱させる方法であ
る．本研究では，筋拘縮モデルおよび伸張反射亢進モデルの筋紡錘からの刺激𝑠𝑛
を，各モデルの状態から 0.5 倍して歩行パターンの変化を観察した． 
 Fig. 6-4 に筋拘縮モデルで選択的後根切除術を施した場合の骨盤側屈角度およ
び左脚（患側）膝関節角度を示す．Fig. 6-4 に示すように，障害箇所である左脚
（患側）膝関節角度，代償動作の骨盤側屈角度共に筋拘縮モデルと同等の大きさ
となった．  
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Fig. 6-4 筋拘縮モデルで選択的後根切除術を施した場合の 
骨盤側屈角度および左脚（患側）膝関節角度 
 
 Fig. 6-5 に伸張反射亢進モデルで選択的後根切除術を施した場合の骨盤側屈角
度および左脚（患側）膝関節角度を示す．Fig. 6-7 に示すように，骨盤の側屈角
度も減少し，左脚（患側）膝関節角度も屈曲することができた．  
 
 
Fig. 6-5 伸張反射亢進モデルで選択的後根切除術を施した場合の 
骨盤側屈角度および左脚（患側）膝関節角度 
 
6.2.3 神経ブロック 
 神経ブロックとは，筋の収縮を支配する神経節にフェノールやエチルアルコ
ールを注入し，筋緊張を抑制させる手法である．本研究では，筋拘縮モデルおよ
び伸張反射亢進モデルの左脚大腿広筋および大腿直筋の正規化筋活動量𝑥𝑛を，
各モデルの状態から 0.5 倍して歩行パターンの変化を観察した． 
Fig. 6-6 に筋拘縮モデルで神経ブロックによる治療を施した場合の骨盤側屈角
度および左脚（患側）膝関節角度を示す．Fig. 6-6 に示したように，膝関節屈曲
角度および骨盤側屈角度に改善は見られなかった． 
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Fig. 6-6 筋拘縮モデルで神経ブロックによる治療を施した場合の 
骨盤側屈角度および左脚（患側）膝関節角度を示す． 
 
Fig. 6-7 に伸張反射亢進モデルで神経ブロックによる治療を施した場合の骨盤
側屈角度および左脚（患側）膝関節角度を示す．Fig. 6-7 に示すように，骨盤側
屈角度および膝関節屈曲角度とも改善が見られた． 
 
 
Fig. 6-7 伸張反射亢進モデルで神経ブロックによる治療を施した場合の 
骨盤側屈角度および左脚（患側）膝関節角度 
 
6.2.4 ボツリヌス注射 
 ボツリヌス注射は，対象となる筋に注射し，筋を弛緩させる治療法である．主
な効果としては，筋の収縮に作用する神経節の活動を抑制することによって筋
を弛緩させるのだが，Caleo らの報告によると，筋線維の形態に変化が生じ，そ
の結果張力が減弱する[61]．よって本研究では，筋線維の変化による筋張力の減
少も考慮するために，筋拘縮モデルおよび伸張反射亢進モデルの筋張力を 0.5 倍
して表現した． 
 Fig. 6-8 に筋拘縮モデルでボツリヌス注射による治療を施した場合の骨盤側屈
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角度および左脚（患側）膝関節角度を示す．Fig. 6-8 に示すように，左脚（患側）
遊脚期における左脚（患側）膝関節屈曲角度の最大値が大きくなり，それ以降も
正常歩行モデルと同等の膝関節屈曲角度を保つことができた．また，骨盤側屈角
度も筋拘縮モデルと比較して減少し，より正常歩行モデルに近づいた． 
 
 
Fig. 6-8 筋拘縮モデルでボツリヌス注射による治療を施した場合の 
骨盤側屈角度および左脚（患側）膝関節角度 
 
Fig. 6-9 に筋拘縮モデルでボツリヌス注射による治療を施した場合の骨盤側屈角
度および左脚（患側）膝関節角度を示す．Fig. 6-9 に示すように，左脚（患側）
遊脚期における左脚（患側）膝関節屈曲角度も増加し，骨盤側屈角度も減少した． 
 
 
Fig. 6-9 伸張反射亢進モデルでボツリヌス注射による治療を施した場合の 
骨盤側屈角度および左脚（患側）膝関節角度 
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6.3 考察 
6.2.1 で示した通り，正常歩行モデルの状態に復元することで，膝関節の屈曲
を妨げていた要因が改善されると，その歩行パターンは正常歩行モデルのもの
に近づいた．痙性歩行を再現するモデルでは，膝関節伸筋の障害によって膝関節
の屈曲が阻害される．膝関節屈伸モーメントは正常歩行モデルと痙性を再現す
るモデルでは顕著な差が見られなかった．そのため，患側遊脚期での膝関節屈曲
時に膝関節屈筋と膝関節伸筋がともに収縮している共縮という状態であると考
えられる．復元後は膝関節伸筋の障害がなくなるため，患側遊脚期に膝関節を屈
曲することができる．そのため，トウクリアランスを確保しやすくなるため，骨
盤を挙上させる必要がなくなり，正常歩行の歩行パターンに近づいたと考えら
れる．6.2.2 から取り上げた治療法は，6.2.1 のシミュレーションとは違い，正常
歩行モデルから値を変更した，筋の受動的ひずみ𝜀0
𝑀や脊髄の伝達率 A とは異な
るパラメータを変更させて，間接的に治療を行うというものである． 
6.2.2 の選択的後根切除術は，Fig. 6-4 に示すように治療前後で角度変化が見ら
れなかったことから，筋拘縮モデルに対しては効果を示さなかったといえる．一
方，伸張反射亢進モデルに対しては，Fig. 6-5 に示した角度変化から，選択的後
根切除術の効果があったといえる．筋拘縮は筋の力学特性の障害で，神経系とは
かかわりのない障害である．一方，伸張反射の亢進は筋紡錘や運動細胞の伝達の
障害といった神経系の障害である．選択的後根切除術は，筋紡錘と α 運動細胞
の伝達を弱めるという，神経系に働きかける治療法である．よって，神経系とか
かわりのない障害である筋拘縮には効果がなく，神経系の障害である伸張反射
の亢進には効果を示したと考えられる． 
 6.2.3 に示した，神経ブロックによる治療も，Fig. 6-6，Fig. 6-7 から，筋拘縮モ
デルには効果を示さなかったが，伸張反射亢進モデルには効果を示した．神経ブ
ロックは α運動細胞と筋との信号の伝達を弱めるという神経系の治療法である．
よって前述したとおり，神経系の治療法である神経ブロックでは，筋拘縮モデル
は効果を示せず，逆に神経系に障害がある伸張反射亢進モデルでは効果が得ら
れたと考えられる． 
 一方，6.2.4 のボツリヌス注射は，筋拘縮モデル，伸張反射亢進モデルの両方
で効果が確認された．筋拘縮モデルでは患側大腿広筋および大腿直筋の弾性要
素が増大しているため，膝関節を屈曲すると同名筋の筋張力が増大する．一方伸
張反射亢進モデルでは，同名筋の伸張反射を亢進させているため，膝関節を屈曲
すると同名筋の α運動細胞が興奮し，同名筋が収縮するよう筋張力が発生する．
ボツリヌス注射は，筋を弛緩させ張力を発揮させないようにする治療法である
ため，最終的に生じる筋張力が減弱され膝関節の屈曲が行えるようになったと
76 
 
考えられる． 
 以上のように，本研究のモデルを用いて，筋拘縮，伸張反射を亢進といった異
なる症状に対して，効果的な治療法を生成される歩行パターンからある程度評
価できたといえる． 
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第 7 章 結論 
7.1 本研究のまとめ 
 本研究では痙性歩行の再現のために，筋の力学特性や，伸張反射や相反抑制と
いった比較的末梢の神経系の働きを考慮した 3 次元神経筋骨格モデルを構築し
た．本モデルを用いて遺伝的アルゴリズムによる探索計算を行った結果，正常歩
行の再現では，関節角度，関節モーメント，床反力波形から実際のヒトと遜色の
ない歩行パターンを得ることができた． 
また，本モデルを用いて，左脚大腿広筋および大腿直筋を対象として，筋の変
性によって筋の伸張が阻害される「筋拘縮」，筋紡錘の異常によって筋の伸張速
度に依存した抵抗が生じる「伸張反射亢進」といった，痙性を有する患者に見ら
れる特徴を再現し，左下肢単麻痺の痙性による痙性歩行の再現を試みた．その結
果，骨盤挙上といった実際の痙性歩行に見られる代償動作を再現することがで
き，関節モーメントおよび筋張力を分析した結果，患側の外腹斜筋および内腹斜
筋の活動を増大させることによって骨盤挙上を実現していると結論付けた． 
さらに，痙性歩行を再現したモデルを用いて，実際の痙性を有する患者に施さ
れる，選択的後根切除術，神経ブロック，ボツリヌス注射といった治療法の再現
を行い，骨盤挙上の大きさおよび患側膝関節屈曲角度の変化から治療法の評価
を行った．その結果，筋拘縮および伸張反射亢進といった症状によって，治療の
効果が異なることが判明した．  
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7.2 今後の展望 
 本研究では膝関節伸筋である大腿広筋および大腿直筋のみを対象として，筋
拘縮や伸張反射の亢進を表現した．痙性歩行の主な特徴は，遊脚期の膝の過伸展
であり，膝関節伸筋のみを対象とした本研究でも，この特徴を表現できたと考え
られる．しかし，実際の痙性では特定の筋のみではなく，下肢全体に障害を有し
ていることが考えられる．また本研究では，筋拘縮と伸張反射亢進を完全に分離
して評価したが，実際には筋拘縮と伸張反射亢進は併発していることが考えら
れる．以上のように，実際の痙性を有する患者には本研究では再現できなかった
特徴を有していることが考えられる．そのため，痙性の特徴の調査，モデルの改
良を行うことで，より精確な痙性歩行を再現することが期待される． 
 また，本研究では脊髄損傷による痙性を再現したが，障害箇所や対象とする筋
を変更することで，脳性麻痺や脳梗塞などの別の障害によって発生する痙性や，
対麻痺，片麻痺など異なる麻痺のレベルを表現することができる．このような多
種多様なパターンの痙性を再現することで，治療法やリハビリテーションの評
価や装具の開発といった分野に応用できることが期待される． 
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質疑応答 
（瀬尾先生） 
Q.  
骨盤挙上は痙性によって発生するのか，それとも，膝関節の屈曲が阻害された
ことによって発生するのか． 
A.  
 本研究では，トウクリアランスを歩行の評価指標として用いる．よって，骨盤
挙上は膝関節の屈曲が阻害された状態で，トウクリアランスを確保するために
発生したと考えられる． 
 
Q.  
このモデルは症状がそこまで大きくない患者を想定しているが，そういうニー
ズが多いのか． 
A.  
重度の患者の場合，筋や関節の変性によって姿勢の変化などが生じることは
調査したが，今回は共同研究先の痙性患者を参考にしてモデルを構築したため，
姿勢の変化などが見られない比較的軽度な痙性患者を想定している．ニーズが
特別多いというわけではない． 
 
Q.  
骨盤を傾けるのは外腹斜筋以外にも存在するが，それ以外の影響についてはど
うか． 
A.  
骨盤挙上は体幹の側屈以外に，軸足の股関節外転の影響によって生じると考
えられるが，関節モーメントの変化や筋張力の変化を観察したところ，股関節外
転モーメントや股関節外転に作用する筋の張力に変化は見られなかった．よっ
て，骨盤挙上は体幹の側屈に作用する筋によるものだと考えられる．体幹に側屈
に作用する筋は，外腹斜筋以外にも内腹斜筋が挙げられるが，より顕著な差が見
られたのは外腹斜筋であった． 
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（吉村先生） 
Q.  
痙性歩行の再現で，定量的にわかるような指標値がありそうだが，そういうパ
ラメータは存在するのか． 
A.  
本研究では移動仕事率を評価項目として用いた．移動仕事率はヒトの歩行を
普遍的な評価指標であるため採用した．よって移動仕事率をもとに，正常歩行と
痙性歩行を定量的に評価できると考えられる．正常歩行はエネルギ消費が少な
く，効率の良い移動手段であることが知られている．よって，実際の痙性歩行の
方が消費エネルギが多く，移動仕事率も高いことが考えられる． 
しかしながら，本研究のシミュレーション結果は，表 8-1 に示すように，痙性
歩行を再現するモデルの方が移動仕事率が低い結果となった．本研究では，移動
仕事率はモーメントと関節角速度の積によって算出している．移動仕事率は厳
密には筋の熱産生による消費エネルギを考慮する必要があるが，妥当性の検証
が不十分であるため，力学的に求まる消費エネルギから移動仕事率を算出した．
しかし，痙性歩行を再現するモデルは，膝関節伸筋の痙性麻痺によって，屈曲す
る際に，膝関節屈筋に過剰な筋張力が働くことが考えられ，筋の消費エネルギを
考慮すると効率の悪い歩行であると考えられる．よって，より厳密に移動仕事率
を算出するために，筋の熱産生による消費エネルギを考慮する必要があると考
えられる． 
 
表 8-1 各モデルの移動仕事率 
 
 
Q.  
こうしたモデルをどういう風に将来的に生かすことを考えているか． 
A.  
主にリハビリテーションや装具開発といった分野で生かすことができると考
えている．治療やリハビリテーションの効果の予測や，痙性を有する患者にとっ
て，歩行時の負担を軽減する装具の開発に貢献できると考えられる． 
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Q.  
治療法の表現はどのように行っているのか． 
A.  
治療法の表現は，痙性歩行を再現するモデルの特定のパラメータの大きさを
変化させることで表現している．例えば，選択的後根切除術は筋紡錘からの刺激
sn を減少させて表現した．同様に，神経ブロックは正規化筋活動量 xn を，ボツ
リヌス注射は筋張力 fnをそれぞれ減少させることで表現した． 
 
（玉置先生） 
Q.  
パラメータの伝達率 Aを 0 にした理由は． 
A.  
先行研究で下腿の自由振動を再現するモデルを構築する際に，本研究の筋紡
錘モデルを用いた．先行研究で，A が 0 のときに痙性を有する患者の挙動を再現
できたため，本研究でも痙性歩行を再現する際に A を 0 にした．しかし，A は脊
髄損傷の程度によって変化する変数であるため，A の大きさを変えることで，
様々な損傷の程度を再現することは可能である． 
